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Abstrakt
Tato diplomová práce se zabývá deformačně - napěťovou analýzou kolenního kloubu ve
fyziologickém stavu a kolenního kloubu s aplikovanou dlahovou osteosyntézou. K určení
deformačně napěťových stavů je využito výpočtového modelování metodou konečných
prvků (MKP) s využitím výpočtového systému Ansys.
Trojrozměrný model geometrie kolenního kloubu je tvořen kostmi femuru a tibie, které
byly vytvořeny na základě dat počítačové tomograﬁe (CT), chrupavkami a menisky. Model
geometrie ﬁxační úhlově stabilní dlahy (LCP) byl vytvořen díky technické dokumentaci
výrobce.
Na základě modelu fyziologického kolenního kloubu jsou vytvořeny modely tří variant
rekonstrukce laterálního kondylu pro různé velikosti kondylárního fragmentu s použitím
ﬁxační dlahy.
Analýza všech variant je provedena pro stejné silové zatížení, které odpovídá maxi-
málnímu zatížení během fáze kroku. Z výsledků analýzy deformace a napjatosti mezi
kondyly femuru a tibie vyplývá, že při použití úhlově stabilní dlahy k rekonstrukci la-
terálního kondylu, nedochází k podstatným změnám rozložení a velikosti maximálních
hodnot kontaktního tlaku.
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Abstract
The presented diploma thesis deals with stress-strain analysis of the intact human knee
joint and the knee joint after reconstruction using ﬁxation plate. Finite element method
is used to determine the biomechanical response of the knee under loading with the FE
software Ansys.
The three-dimensional ﬁnite element model is consisted of bony structures (femur and
tibia) which were created using computed tomography (CT) data, articular cartilages and
both menisci. Model of the locking plate (LCP) was created based on producer’s technical
guide.
Three models of the knee joint with LCP ﬁxation plate are created for three diﬀerent
sizes of condylar fragment based on the intact model.
On all variants is applied loading corresponding to maximum loading in a gait cycle.
The results show that reconstruction of the knee joint with locking plate has no eﬀect on
changing in contact pressure on tibial plateau.
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Zdraví staví většina lidí na jedno z předních míst v žebříčku životních hodnot. Zdraví
závisí především na životním stylu člověka, který je propojen s životního stylu společ-
nosti. Životní styl současné společnosti se stále mění a nabývá na dynamičnosti. Jedním
z důležitých faktorů je prestiž v zaměstnání a postavení v pracovním procesu. Tento fak-
tor je neoddělitelně spojen s úrovní vzdělání, složitosti práce, příjmovou a životní úrovní,
kvalitou způsobu života a společenského uznání.
V současné společnosti převažují pracovní činnosti s malými nároky na pohyb člověka,
zejména zaměstnání sedavého charakteru, s vysokým nasazením a značnou dávkou stresu.
Uvedené faktory se mohou negativně projevit na zdraví člověka. Velice často dochází k
zvyšování hmotnosti a následným civilizačním chorobám (vysoký tlak, cukrovka, poruchy
ledvin atd.).
Jedinou možností jak tomu zabránit, je část volného času věnovat sportovní činnosti.
Vzhledem k tomu, že současný životní styl nabývá na dynamičnosti, na dynamičnosti
nabývá také sportovní vyžití jako kompenzace sedavého zaměstnání. Snaha kompenzovat
nedostatek pohybu v zaměstnání vede velmi často k provozování sportů, které jsou fyzicky
náročné. Výsledkem je, že v důsledku současného životního stylu své tělo nevhodně zatěžu-
jeme. Na jedné straně se nám dostává minimální fyzické zátěže v zaměstnání. Na straně
druhé tělo přetěžujeme při sportovním vyžití. Uvedený životní styl negativně působí na
řadu orgánů včetně velkých kloubů.
Při fyziologickém zatížení se buňky tkání periodicky obměňují. V případě malého fy-
zického zatížení nebo přetížení dochází k patologickým změnám, které se brzy projeví na
funkci patřičného orgánu, v našem případě kolenního kloubu. Počáteční stadia nemoci
lze zpravidla léčit konzervativním způsobem, v pokročilejším stádiu bývá nutné provést
chirurgický zákrok, případně i nahrazení kolenního kloubu totální endoprotézou. Počet
aplikací totálních endoprotéz se zvyšuje. Podle údajů Organizace pro hospodářskou spo-
lupráci a rozvoj (OECD) bylo v členských státech v roce 2009 provedeno 154 totálních
endoprotéz kyčelního kloubu a 116 totálních endoprotéz kolenního kloubu na 100 000
obyvatel [62]. Rozvoj a úspěchy s aplikací totálních náhrad v druhé polovině minulého
století vedly k významnému snížení, případně k upuštění, od složitých rekonstrukčních
operací velkých kloubů.
Rozvoj lékařství, ale také výroby zdravotnické techniky, přístrojů pro zdravotnictví
a v neposlední řadě biomechaniky, umožnil nejen rozvoj a zdokonalení totálních endo-
protéz velkých kloubů, ale také nové metody pro snímání kostních tkání, určování jejich
mechanických vlastnosti a namáhání.
I když v dnešní době jsou dominantně aplikovány totální endoprotézy, současné mož-
nosti v uvedených oblastech, vyvolávají potřebu posouzení rekonstrukce kolenního kloubu,
což vedlo k tomu, že jsme se také díky podnětu prof. MUDr. Jiřího Galla, Ph.D. danou
problematikou začali zabývat na ÚMTMB .
3
2. POPIS PROBLÉMOVÉ SITUACE
2. Popis problémové situace
Kolenní kloub je bezpochyby nejsložitějším kloubem lidského těla. Důvodem je složitá
geometrie artikulujících kostí, přítomnost menisků a složitého kolenního aparátu (kloubní
pouzdro, kolenní vazy, cévy a nervy). Bezproblémová funkce kloubu se odvíjí od kvality
chrupavek. Degradace, případně onemocnění chrupavek je mimo jiné závislé na mechanic-
kém přetížení, resp. přetěžování, které může způsobit revmatoidní artritidu a osteoartrózu.
Revmatoidní artritida je onemocnění imunitního systému, nejčastějším projevem je napa-
dení chrupavek kloubů právě vlastním imunitním systémem. U osteoartrózy není příčina
přesně známa. Jsou však známy rizikové faktory, které její výskyt zvyšují. Můžeme je
rozdělit na faktory primární a sekundární. U primárních faktorů není příčina zcela jasná.
Jedná se například o obezitu, genetické dispozice nebo jednostranné přetěžování kloubů.
Sekundárními faktory jsou například zranění kloubu, vývojová vada anebo důsledek ji-
ného onemocnění [11]. Revmatoidní artritidou jsou často postiženi lidé v produktivním
věku, mezi 20. až 40 rokem života. Výskyt nemoci se pohybuje mezi 0,3% - 1% celosvě-
tové populace. U osteoartrózy je výskyt výrazně vyšší, podle odhadů Světové zdravotní
organizace, trpí osteoartrózou 9,6% mužu a 18% žen nad 60 let [61]. Jedná se o jedno z
nejčastěších onemocnění limitujicí pohyb ve vyspělých zemích [32].
Části kolenního kloubu jsou v průběhu fyzické práce, případně při sportovní činnosti,
intenzivně namáhané, což poměrně často končí úrazem kolenního kloubu. Mezi nejfrek-
ventovanější úrazy kolena patří ruptura menisku. Typickým zástupcem tohoto zranění je
člověk mezi 20. a 30. rokem, sportovec anebo jedinec věnující se aktivně sportovní čin-
nosti. Terapie poškozených menisků je prováděna artroskopicky. Smyslem je odstranění
části poškozeného menisku a zachování co možná největšího množství zdravé tkáně. Od-
straněním menisků se riziko osteoartrózy výrazně zvyšuje, neboť kloubní chrupavka je
náhle vystavena mnohonásobně vyššímu tlaku. Dalším častým úrazem kolena je poško-
zení předního zkříženého vazu, který hraje důležitou roli týkající se stability kolena. Podle
statistiky, v případě neléčení instability kolena, dochází u 75% zraněných do jednoho roku
od úrazu k poškození menisků, chrupavek a následně k sekundární artróze kolena [36].
Při poranění kolenního kloubu může docházet také k fraktuře distálního femuru. Ná-
sledná osteosyntéza může nepříznivě ovlivnit biomechanické poměry v kolenním kloubu. K
ﬁxaci fragmentů kosti jsou používány ﬁxační pomůcky (šrouby, hřeby, dlahy). Efektivním
prostředkem je kondylární úhlově stabilní dlaha.
Všechny uvedené problémy mohou vést k nutnosti razantního chirurgického zákroku.
Pokud tímto zákrokem bude rekonstrukce kolenního kloubu, může být přínosem časové
oddálení aplikace totální endoprotézy kolenního kloubu, případně komplexní zlepšení a
stabilizace operovaného kloubu.
Vzhledem k lokálnímu charakteru přetěžování a poškozování kolenního kloubu je nutné
deformačně napěťovou analýzu kolenního kloubu provádět na vysoké rozlišovací úrovni,
což vzhledem k tvarové, materiálové a vazbové složitosti vyžaduje při konkrétní analýze
vyřešit řadu dílčích biomechanických problémů.
4
3. FORMULACE PROBLÉMU A CÍLŮ ŘEŠENÍ
3. Formulace problému a cílů
řešení
Na základě popisu problémové situace lze formulovat problém následovně:
Provedení deformačně-napěťové analýzy kolenního kloubu a kolenního
kloubu s aplikovanou ﬁxační dlahou pro různé varianty osteosyntézy kondylu
femuru.
Cíle řešení problému odpovídají zadaní diplomové práce:
• Provedení rešeršní studie dostupné literatury v oblasti řešeného problému.
• Vytvoření výpočtového modelu kolenního kloubu.
• Provedení výpočtového řešení deformace a napjatosti kolenního kloubu.
• Vytvoření výpočtového modelu kolenního kloubu s aloplastikou.
• Provedení výpočtového řešení deformace a napjatosti kolenního kloubu s aloplasti-
kou




Problematikou biomechaniky kolenního kloubu se zabývá celá řada vědeckých prací.
Z hlediska řešeného problému jsou v následující kapitole vybrány studie, které přinášejí
relevantní poznatky k výpočtovému modelování metodou konečných prvků.
4.1. Mechanické vlastnosti tkání
Studie zabývající se problematikou mechanických vlastností tkání lidského těla jsou velmi
podstatné z hlediska správného vymezení modelu materiálu. Měření fyzikálních veličin je
ﬁnančně i časově velmi náročné. Přístroje k používané k měření průmyslových součástí
většinou nelze použít k měření lidské tkáně bez speciálních úprav. Navíc některé vzorky
po odebrání z lidského těla ztrácejí své podstatné vlastnosti. A proto je třeba hledat
techniky, které umožňují měření simulující prostředí lidského těla.
Předmět práce není zkoumání materiálových vlastností jednotlivých tkání a proto je
potřeba se obrátit na odbornou literaturu.
Autoři: Steven A. Goldestein, Douglas L. Wilson, David A. Sonstegard,
Larry S. Matthews
Název: The mechanical properties of human tibial trabecular bone as a function of me-
taphyseal location [15].
Studie se zabývá experimentálním určením Youngova modulu a meze pevnosti spongi-
ózní tkáně tibie v závislosti na poloze. Vzorky jsou odebrány z kolene pěti kadaverických
těl (3 muži, 2 ženy). Z tibie jsou nejprve čtyřmi řezy vedenými tranzverzálně odděleny
plátky tkáně. Z každého z těchto plátku je odebráno několik vzorků tvaru válce o roz-
měrech 7 mm x 10 mm, které jsou podrobeny tlakové zkoušce.
Z výsledků vyplývá, že místa s nejvyšším modulem pružnosti a zároveň s nejvyšší pev-
ností se nacházejí přímo pod místy, které jsou vystaveny nejvyššímu kontaktnímu tlaku.
V místech pod dosedací plochou kondylů dosahují hodnoty až 100 násobku hodnot, které
jsou zjištěny v neztíženém středu tibie. Tato skutečnost velmi dobře ilustruje hypotézu
remodelace i modelace kostní tkáně.
Autoři: Charles H. Turner, Jae Rho, Yuichi Tkano, Ting Y. Tsui, George
M. Pharr
Název: The elastic properties of trabecular and cortical bone tissues are similiar: re-
sults from two microscopic measurement techniques [37].
Autoři studie předkládají dva různé způsoby měření mechanických vlastností spon-
giózní i kortikální tkáně. Vzorky tkáně jsou odebrány muži ve věku 65 let bez zjištěné
patologie kostí. Autoři experimentu používají dvě odlišné techniky měření: akustická mi-
kroskopie a nanoindentační technika.
Výsledky obou metod jsou porovnány a dosahují značné shody. Autoři konstatují, že
nanoindentační metoda je vhodná k měření kostní tkáně. Dále z výsledků vyplývá, že
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spongiózní tkáň dosahuje hodnot, které odpovídají průměrným hodnotám tkáně korti-
kální. Nicméně předmětem zkoumání je jeden vzorek odebraný pouze z jednoho místa a
proto výsledky mohou být zkresleny.
4.2. MKP analýzy fyziologického kolene
V odborné literatuře můžeme najít řadu biomechanických analýz fyziologického kolene,
které využívají výpočtového modelování numerickou metodou konečných prvků. Předmě-
tem analýz jsou nejčastěji měkké tkáně (kontaktní tlak chrupek, napětí ve vazech).
Autoři: Bendjaballah M.Z., Shirazi-Adl A., Zukor D.J.
Název: Biomechanics of the human knee joint in compression: reconstruction, mesh ge-
neration and ﬁnite element analysis [3].
S použitím počítačového tomografu a automatické přímé digitalizace je vytvořen model
geometrie kolenního kloubu, který se skládá z kostí (femur, tibie, patela), jejich artikula-
čních chrupavek, menisků a pěti základních vazů.
Kosti jsou modelovány jako tuhé. Chrupavkám je přiřazen model materiálu izotropní
lineárně elastický. Menisky jsou reprezentovány nehomogenním kompozitním modelem
materiálem s lineárně elastickou matricí a nelineárními kolagenními vlákny. Vazům je
přiřazena nelineární kvadratická závislost pro malé hodnoty přetvoření, pro velké hodnoty
je závislost lineární.
Kosti tibiální je zamezen posuv a rotace ve všech směrech. U kosti femuru je zamezena
rotace kolem axiální osy, ostatní směry translace a rotace nejsou omezeny. Soustava je
zatížena axiální silou o velikosti 1000 N.
Autoři rovněž analyzují variantu zatížení kolene bez menisků (případ menisektomie -
operativní odstranění menisků). Zkoumanými parametry jsou axiální posuvy femuru, de-
formace menisků, tahová síla ve vazech, kontaktní tlak a napětí v chrupavkách a meniscích.
Autoři: Tammy L. Haut Donahue, M. L. Hull, Mark M. Rashid, Christo-
pher R. Jacobs
Název: A Finite Element Model of the Human Knee Joint for the Study of Tibio-Fe-
moral Contact [9]
Studie předkládá trojrozměrný výpočtový model kolenního kloubu. Problém je řešen
na vzorku odebraném z kadaveru 30 let starého muže. Z důvodu rekonstrukce geometrie
je kolenní kloub umístěn do speciálního zařízení s ﬂexí 0◦ a geometrie femuru a tibie je
získána snímáním s použitím počítačového tomografu ve frontální rovině. Měkké tkáně
jsou z kolene odebrány a zvlášť digitalizovány 3D skenerem.
Model materiál kortikální kostní tkáně femuru a tibie je modelován jako lineárně elas-
tický ortotropní. Kostní tkáň spongiozní a chrupavka jsou modelovány lineárně elastickým
izotropním materiálem. Do modelu kolenního kloubu jsou zahrnuty i vazy (přední zkřížený
- ACL a vnitřní postranní vaz - MCL) a jejich konstitutivní vztah modelu materiálu je
stejný jako použil Bendjaballah [3]. Autoři modelují menisky lineárně elastickým transver-
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zálně izotropním materiálem a k tibiálnímu platu jsou připevněny cípy, které reprezentuje
model lineární pružiny. V konečnoprvkovém modelu je použito celkem šest kontaktních
dvojic: femur - meniskus, meniskus - tibia, femur - tibie pro laterální i mediální část.
Modelem okrajových podmínek je zamezení posuvů a rotací ve všech směrech pro-
ximální části femuru, tibie je axiálně zatížena silou odpovídající tíze těla a omezena je
její rotace ve ﬂexi-extenzi. Vyhodnocovány jsou mimo jiné veličiny kontaktního tlaku
vznikajícího na mediální a laterální chrupavce. Cílem analýzy je rovněž vyšetřit změnu
okrajových podmínek na velikost sledovaných proměnných. Proto jsou vytvořeny další
varianty zamezující rotaci holení kosti postupně v dalších směrech.
Autoři: Yuan Guo, Xushu Zhang, Weiyi Chen
Název: Three-dimensional Finite Element Simulation of Total Knee Joint in Gait Cycle
[17]
Autoři práce se zabývají průběhem kontaktního tlaku v kolenním kloubu v závislosti
na průběhu kroku. Model geometrie je vytvořen z CT snímků 45 let staré, zdravé ženy,
dobrovolnice (váha: 65kg, výška: 165cm).
Model materiálu je pro všechny typy tkání lineárně elastický izotropní, kromě vazů.
Vazům jsou modelovány hyperelastickým materiálem, transversálně izotropním a k simu-
lování kolene in vivo (uvnitř těla) jsou vazům předepsána počáteční přetvoření. Všechny
artikulační plochy jsou opatřeny kontaktními prvky. Silové zatížení simulující váhu lid-
ského těla je aplikováno na hlavici femuru a je závislé na fázi kroku. Posuvům kosti
ﬁbulární a tibiální je zamezeno ve všech směrech. Úhel ﬂexe kolene se mění v závislosti
na fázi kroku.
Z prezentovaných výsledků vyplývá, že nejvyšší hodnoty tlaku je dosaženo ve 45% fáze
kroku a po celou dobu fáze kroku dosahuje tlak v mediální chrupavce vyšších hodnot než
v laterální.
4.3. MKP analýzy aloplastiky kolenního kloubu
Studie analyzující kolenní kloub s aloplastikou využívají stejných metod jako je tomu u
studií modelující zdravé koleno. Často je model fyziologického kolene použit jako refere-
nční a zkoumané parametry jsou porovnány.
Autoři: K. Ieasaka, H. Tsumura, H. Sonoda, T. Sawatari, M. Takasita, T.
Torisu
Název: The eﬀects of tibial component inclination on bone stress after unicompartmental
knee arthroplasty [21].
Práce se zabývá únikondylární náhradou kolenního kloubu. Zjišťuje závislost stupně
varozity a valgozity na rozložení kontaktního tlaku pod náhradou. K řešení problému
využívá dvojrozměrného výpočtového modelu.
K vytvoření modelu geometrie je použit rentgenový snímek proxímální části tibie.
Model kosti je tvořen kortikální kostní tkání a tkání spongiózní. Tibiální komponenta
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unikondylární protézy je vytvořena na základě známe konstrukce. Tvoří ji železné plato s
jedním čepem umístěným ve středu. Povrch je vyroben z UHMWPE (vyskomoelkulární
polyethylen) s rádiusem 20 mm.
Autoři studie vyšetřují 16 modelů s různým úhlem natočení tibiální komponenty od 5◦
valgozity po 10◦ varozity. Použitým model materiálu pro všechny prvky řešené soustavy
je lineárně izotropní elastický.
Tibie je zatížena v poměru 25% na laterální a 75% na mediální kondyl. Posuvům uzlů
na spodní hraně tibie je zamezeno ve směru x a y.
Výsledky studie ukazují, že při varózním natočení komponenty vzniká na okraji pro-
ximální tibie o 50% vyšší maximální napětí než u natočení valgozního.
Autoři: Jason P. Halloran, Anthony J. Petrella, Paul J. Rullkoetter
Název: Explicit ﬁnite element modeling of total kneee replacement mechanics [18].
Předmětem studie je výpočtová analýza modelu kolena s totální endoprotézou - TEP
metodou MKP. Analyzována je kinematika a velikost kontaktního tlaku tibio-femorál-
ního i patelo-femorálního kloubu při chůzi. Výpočet je veriﬁkován experimentálně.
Model geometrie kolenního kloubu je zrekonstruován z CT snímků projektu Visibile
Human Body. Z dostupných 3D dat je vytvořen model geometrie TEP. Membránové
elementy reprezentují soustavu vazů a šlachu čtyřhlavého stehenního svalu.
Autoři rovněž analyzují kinematiku kolenního kloubu pomocí experimentu. K simulaci
chůze tibio-femorálního kloubu je použit specializovaný simulátor Stanmore, kinematika
patelo-femorálního kloubu je ověřena simulátorem Purdue.
Měřenými veličinami jsou translační pohyb, rotace femuru, dále pak velikost kontaktní
plochy a kontaktní tlak vznikající na tibiální komponentě. Výsledky výpočtového modelu
a experimentu jsou porovnány a vykazují velmi dobrou shodu.
Autoři: Andrew R. Hopkins, Andrew M. New, Ferdinando Rodriguez-y-Ba-
ena, Mark Taylor
Název: Finite element analysis of unicompartmental knee arthroplasty [19]
Cílem práce je vyšetřit mechanickou odezvu fyziologického kolena na unikondylární ná-
hradu, modelu Oxford Knee. Základ analýzy tvoří tři konečnoprvkové modely: fyziolo-
gický kolenní kloub a kolenní kloub s implantovanou náhradou mediálního i laterálního
kompartmentu.
Jako u všech prací modelující trojrozměrný kloub je geometrie vytvořena z CT snímků.
Model kostí, femorální komponenta a dřík komponenty tibiální jsou vymezeny nedeformo-
vatelným modelem materiálu. Měkké tkáně (menisky, chrupavky) a polyethylenová vložka
tibiální komponenty jsou modelovány jako izotropní lineární elastický materiál. Vazům je
přiřazen nelineární elastický model materiálu.
Zatížení simulující fázi kroku je získáno z kolenního simulátoru Stanmore. Zkoumanou
veličinou je kontaktní tlak chrupavek. Hodnoty tlaku jsou zaznamenávány v závislosti na
fázi kroku a extrapolovány pro 2 milióny kroků (období jednoho roku). Dále je zkoumána
kinematika kloubu (rotace a posuv tibie).
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Autoři studie dochází k závěru, že unikodylární náhrada Oxford knee výrazně neovli-
vňuje tlak vznikající v chrupavkách a nepřispívá tak k rozvoji osteoartrózy.
Autoři:Chu-An Luo, Shi-Yuan Hua, Shang-Chih Lin, Chun-Ming Chen, Ching-
-Shiow Tseng
Název: Stress and stability comparison between diﬀerent systems for high tibial osteo-
tomies [26].
Autoři porovnávají čtyři varianty instrumentů používaných k osteotomii proximální ti-
bie. Na základě CT snímků je vytvořena geometrie holenní kosti a simulována otevřená
osteotomie mediální části.
Autoři do modelu zahrnují kostní tkáň spongiózní i kortikální, pro obě tkáně je pou-
žit model lineárně elastického izotropního materiálu. První ﬁxační varianta využívá typ
TomoFix, který je vyroben ze slitiny titanu. Ostatní ﬁxátory jsou vyrobeny z chirurgické
oceli (AISI 316L).
Autoři porovnávají následující veličiny u jednotlivých variant: napětí podle podmínky
HMH ve ﬁxátoru, šroubech a kosti. Nejlepších výsledků dosahuje ﬁxátor ve tvaru písmene
π, který má dvě ﬁxační nožky. Na druhou stranu eliminace napětí v kosti může mít za
následek její špatný srůst. Proto autoři dochází k závěru, že systém ve tvaru písmene T
s jednou ﬁxační nožkou je dostatečný pro většinu populace. Stabilnější variantu, která
má nožky dvě je možné využít u pacientů s nadprůměrnou hmotností nebo u pacientů s
osteoporózou.
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5. Vymezení prvků řešené soustavy
5.1. Vybrané kapitoly z anatomie
Znalost anatomie lidského těla je nezbytnou součástí řešení biomechanických problémů.
Je podstatná z hlediska správného pochopení skladby orgánů, jejich topologie a geometrie.
5.1.1. Názvy směrů a rovin v anatomii
Názvy směrů a rovin v anatomii slouží k logickému popisu objektu (lidského orgánu), jeho










Obrázek 5.1: Základní směry [41]. Obrázek 5.2: Základní roviny [24].
5.1.2. Anatomie kolenního kloubu
Kolenní kloub je největším synoviálním kloubem lidského těla. Spojuje kost stehenní (fe-
mur) s kostmi bérce. Celkově se skládá ze čtyř kostí femur, kost lýtková (tibie), kost
holenní (ﬁbula) a čéška (patela). Artikulujícími kostmi jsou pouze femur, tibie a patela.
Je možné je rozdělit na dva klouby: tibio-femorální, který je tvořen stehenní a holenní
kostí a kloub patelo-femorální, který se skládá z čéšky a kosti stehenní. Dále se na stavbě
kolenního kloubu podílejí chrupavky, vazy, svaly kloubní pouzdro a samozřejmě soustava
cév a nervů [7, 10].
Z hlediska řešeného problému je podstatný tibiofemorální kloub, který přenáší zatížení
a zastává tak hlavní funkci kolenního kloubu.
Kosti
Distální část femuru je tvořena dvěma kondyly. Z předního pohledu jsou oblé, z bočního
pohledu zakřivené. V pozici při plné extenzi, se kondyly femuru stýkají s tibiálním platem
svou plochou částí. Ve ﬂexi je styková plocha zakřivená [7].
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Protilehlé kondyly tibie jsou téměř ploché. Mediální artikulační plocha je protáhlá ve
směru předozadním a mírně vyhloubená. Zatímco laterální plocha je téměř rovná a menší.
Všechny stykové plochy jednotlivých kostí pokrývají hyalinní chrupavky [7].
Menisky
Leží na tibiální chrupavce, jsou měsíčkového tvaru z pohledu shora, v řezu mají tvar klínu.
Menisky kolenního kloubu hrají významnou roli z hlediska mechaniky a dobré funkčnosti
kloubu. Hlavní funkcí menisků je rovnoměrný přenos tibio-femorálního zatížení a zmírnění
tlaku působícího na artikulační chrupavku. Kromě přenosu zatížení a tlumení rázů se také
starají o distribuci synoviální tekutiny a tím dobrou funkci mazání [30].
Dělí se na meniskus laterální a mediální. Nemají stejný tvar ani velikost, laterální
meniskus je menší s větším poloměrem zakřivení, téměř ve tvaru O. Oba menisky jsou





















Obrázek 5.3: Kolenní kloub z předního pohledu [16].
Vazy
Vazy zastávají funkci pasivních stabilizátorů, znemožňují nepřirozený pohyb kolena a jsou
proto nezbytnou součástí kolenního kloubu. Nejvýznamněji se na stabilní funkci kolena
podílejí zkřížené vazy. Omezují rotaci femuru vůči tibii rotaci a zpevňují kloub při ohybu.
Dělí se na: přední zkřížený vaz ( ligamentum cruciatum anterius - LCA), zadní zkřížený
vaz (ligamentum cruciatum Posterius - LCP). Součástí vazivového aparátu jsou postranní
vazy: vnitřní postranní vaz (ligamentum collateral tibiale - LCT, zevní postranní vaz
12
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Obrázek 5.4: Kolenní kloub z pohledu zadního [16].
Chrupavky
Chrupavky pokrývají distální část femuru, oba jeho kondyly. Na kosti holenní pokrývají













Obrázek 5.5: Kondyly femuru [16]. Obrázek 5.6: Tibie - pohled shora [16].
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5.2. Struktura tkání
Znalost struktury tkání je nezbytnou součástí správného pochopení funkce orgánu a jeho
částí. Mechanické vlastnosti jsou úzce spjaty s vnitřním uspořádáním mikrostruktur ma-
teriálu. Díky tomu je možné správně vytvořit model geometrie nebo deﬁnovat model
materiálu na požadované rozlišovací úrovni.
5.2.1. Kostní tkáň
Kosti femuru a tibie, které tvoří kolenní kloub patří mezi dlouhé kosti lidského těla pro
něž je charakteristická následující struktura [28].
Střední část kosti z pravidla s menším průměrem, která tvoří osu kosti, nazýváme dia-
fýza. Konce dlouhých kostí se označují epifýzy a jejich povrch je většinou pokryt chrupav-
kou. Diafýza je tvořena kompaktní (kortikální) kostní tkání a dřeňovou dutinou. Dutina
neobsahuje žádnou kostní tkáň a je vyplněna žlutou kostní dření. Epifýza dlouhé kosti se
rovněž skládá z kortikály, její tloušťka je však mnohem menší v porovnání s tloušťkou v
oblasti diafýzy. Vyplní je houbovitá kostní tkáň neboli spongiózní [28].
Kompaktní kostní tkáň
Vnější obal kortikální kostní tkáně tvoří okostice (periost). Základním stavebním kamenem
jsou osteony. Osteon je soustava trubiček, které jsou soustředně spojeny. Trubičku osteonu
nazýváme lamela a jedná se o vrstvu kostní hmoty, ve které jsou všechna kolagenní vlákna
orientována v jednom směru. Vlákna lamely sousední jsou vždy orientována směrem opa-
čným. Což vede k větší odolnosti proti zkroucení. Středem každého osteonu vede kanálek
označovaný jako Harvesův kanálek. Kanálkem procházejí nervová vlákna cévy, které při-
vádějí živiny do kostních buněk [28].
Kortikální kost není tvořena jen osteony, významnou část tvoří tzv. obvodové lamely,
které obepínají celou diafýzu. Vnitřní obal kosti, který je obsažen také uvnitř Haversových
kanálků se nazývá endost [28].
Kostní buňky se nazývají osteocyty a zaujímají pavoukovitý tvar. Slouží k tvorbě a
udržování kostní hmoty [28].
Houbovitá kostní tkáň
Struktura spongiózní tkáně není tolik komplexní jako je tomu u kosti kompaktní. Je
tvořena trámcemi, které se skládají z lamel a osteocytů. Houbovitá tkáň neobsahuje os-
teony ani vlastní cévy [28].
Struktura kostní tkáně je patrná z obrázku (5.7).
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Obrázek 5.7: Struktura dlouhé kosti [45, 42].
5.2.2. Chrupavka
Chrupavka se v lidském těle vyskytuje v několika formách. Hyalinní chrupavka je nejčastěji
se vyskytujícím zástupcem. Pokrývá stykové plochy kostí, které se podílejí na stavbě
kloubů. Je tvořena buňkami (chondrocity), mezibuněčnou matricí a kolagenními vlákny.
Můžeme v ní najít tři zóny s různou orientací vláken, které jsou závislé na hloubce průřezu.
V povrchové vrstvě jsou vlákna orientována paralelně s povrchem chrupavky, v prostřední
vrstvě jsou vlákna orientována náhodně a v tzv. hluboké vrstvě mají vertikální orientaci
[28] [31].
Další formou chrupavky vyskytující se v kolenním kloubu je chrupavka vazivová tvořící
menisky. Hlavním rozdílem je hustější síť kolagenních vláken, které mají větší plochu
příčného průřezu [28].
5.2.3. Menisky
Menisky mohou svou funkci plnit díky své geometrii a vnitřní struktuře. Dominantně
obsahují kolagenní vlákna typu I. Zbylou tkáň tvoří mezibuněčná matrice. Orientace ko-
lagenních vláken závisí na poloze, v jaké úrovni pod povrchem se nacházejí. Svazky vláken
v povrchové vrstvě jsou orientovány náhodně, podobě jako u hyalinní chrupavky. Díky
tomu je zaručen pohyb kondylů femuru po tibiálním platu s velmi nízkým třením [30].
V hlubší tkáni pod povrchovou vrstvou můžeme rozlišit dvě oblasti s odlišnou orien-
tací. Ve vnitřní třetině jsou orientovány v radiálním směru a ve zbylém objemu je jejich
orientace obvodová [30].
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5.3. Biomechanika kolenního kloubu
5.3.1. Kinematika
Obrázek 5.8: Stupně volnosti
kolena [4].
Díky zakřivení ploch kondylů femuru, rovnému tibiál-
nímu platu a nesouměrnosti vnější a vnitřní části kloubu,
má koleno všechny stupně volnosti. Nejvýznamnější je ro-
tační pohyb kolem osy y (ﬂexe - extenze) jak je patrné z
obrázku 5.8. Rozsah tohoto pohybu je 130◦−160◦. Ovšem
aktivním pohybem lze dosáhnout ﬂexe jen 140◦, zbytek
je možný například s pomocí tíhy vlastního těla [39].
Dalším významným pohybem kolenního kloubu je ro-
tace kolem osy z. Celkový rozsah je kolem 30◦. Zevní
rotace je větší než rotace vnitřní a je realizována přede-
vším při ohýbání kolena, tedy společně s rotací ve ﬂexi a
extenzi [39].
Poslední možný rotační pohyb je realizován kolem osy
x, není tolik významný a dosahuje rozsahu pouze několika
stupňů [39].
Kromě rotací kolenní kloub umožňuje pohyb translační. Nejvýznamnější složkou je
pohyb podél osy x (předozadní). Dalším pohybem je mediálně - laterální, tedy podél osy
y. Translace podél osy z je nepatrná [39].
5.3.2. Zatížení kolene při chůzi
Funkcí kolena je zajištění ohybu dolní končetiny a přenosu zatížení díky čemuž je umožněn
pohyb. Chůze je nejčastější a nejpřirozenější forma pohybu. Jedním z kritérií správného
fungování kolenního kloubu je bezproblémová chůze. Proto je analýza chůze předmětem
mnoha studií. Zkoumaným kritériem jsou nejen rotace kolenního kloubu, ale i zatížení,
které vzniká reakcí od podložky. Dolní končetiny vykonávají při chůzi periodický pohyb.
Perioda kroku jedné končetiny se skládá z několika fází. Dominantní reakční složkou síly,
která vzniká během chůze je axiální síla. Její velikost je závislá na fázi kroku a po většinu
fáze je větší než tíhová síla jedince. Její maximum je ve 10% a 40% fáze kroku, kde se její
hodnoty pohybují kolem 3,5 násobku tíhy lidského těla. Tuto skutečnost reprezentuje graf
na obrázku 5.9. Samozřejmě kolenní kloub mění své natočení (dominantně ﬂexi) rovněž
v závislosti na průběhu kroku. Graf reprezentuje závislost střední hodnoty ﬂexe (ohnutí)
kolena na průběhu kroku.
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Obrázek 5.9: Závislost axiální síly na fázi kroku
[17, 4].
Obrázek 5.10: Závislost ﬂexe na fázi kroku [46].
5.3.3. Klasiﬁkace zlomenin distálního femuru
Klasiﬁkace OA rozděluje zlomeniny do tří hlavních skupin: zlomeniny typu A se označují
jako extraartikulární, do skupiny typu B zahrnujeme zlomeniny parciálně nitrokloubní
a typ C kompletně nitrokloubní. Každá ze skupin je dále dělena, pro skupinu typu A
máme: A1 - avulze apofýz, A2 - metafyziální jednoduchá, A3 - metafyziální víceúlomková.
Zlomeniny typu B se dále dělí na: B1 - sagitální zlomenina laterálního kondylu, B2-
sagitální zlomenina mediálního kondylu, B3- frontální zlomenina kondylů. Skupina C je
rozdělena na: C1 - nitrokloubně jednoduchá - metafyziálně jednoduchá, C2- nitrokloubně
jednoduchá - metafyziálně víceúlomková, C3- nitrokloubně více úlomková [5, 33].
Obrázek 5.11: Klasiﬁkace dle OA zlomenin distálního femuru [5].
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5.4. Aloplastika kolenního kloubu
Podle lékařského slovníku aloplastika znamená: „obecnou operaci, která využívá cizorodé
syntetické materiály, zejména ve smyslu endoprotézy.ÿ [40] Dle anglické literatury pojem
Arthroplaty tedy aloplastika znamená operativní zákrok za účelem obnovení funkce kloubu
[44].
Rekonstrukce a obnovení kloubů ať už vlivem onemocnění (například artróza) nebo
traumat (zlomenina) je prováděna s pomocí ortopedických prostředků (dlahy, šrouby,
dráty) anebo mohou být využity části lidského těla (plastika vazů). Pokud je kloub těžce
destruovaný je nutné přistoupit k jeho náhradě endoprotézou.
5.4.1. Osteotomie
Jedná se o operativní zákrok, při kterém se odstraní část kosti, nejčastěji v blízkosti
kloubu a její úlomky se použijí k sestavení žádoucího postavení a natočení kloubu za
použití ortopedických prostředků (ﬁxátory, šrouby) [13].
Výkonem je možné zlepšit rozsah pohybu v kloubu, vyrovnání délky končetiny anebo
snížit zatížení, kterými je kloub vystaven. U osteoartrózy je možné díky osteotomii zpo-
malit její progresi [13]. Místa ﬁxace se stávají potenciálně nebezpečná z hlediska mecha-
nického selhání. Úspěšná léčba proto závisí na výběru ideálního ﬁxátoru a použití správné
operační techniky [26].
Obrázek 5.12: Osteotomie femuru [47].
5.4.2. Plastika vazů
Jedná se o operativní léčbu poškozených vazů, nejčastěji předního zkříženého vazu. Mož-
nou náhradou je štěp z patelárního vazu nebo štěp ze šlachy dvojhlavého stehenního svalu.
Méně časté je nahrazení kadaverickým štěpem nebo materiálem umělým [13].
5.4.3. Osteosyntéza
Osteosyntézou označujeme operační léčbu zlomenin. Kostní fragmenty jsou spojeny a sta-
bilizovány pomocí aloplastických implantátů. Jednotlivé techniky můžeme rozdělit podle
několika kritérií. Výkony s použitím pomůcek, které se zavádí mimo kožní kryt, nazýváme
zevní ﬁxace. Implantáty kryté měkkými tkáněmi se označují technikami vnitřní ﬁxace.
Techniky vnitřní ﬁxace lze dále rozdělit na ty, které využívají nitrodřeňový prostor kosti:
Hřeby, Kirschnerovy dráty a na implantáty poskytující stabilizaci vně dřeňovou dutinu:
Osteosyntéza šrouby, dlahy [11].
Zlomeniny distální části femuru představují 6% všech zlomenin stehenní kosti. Tento
typ zlomenin bývá komplikovaný, neboť zahrnuje poškození kondylů femuru, které díky
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své složité geometrii mají významný vliv na celkovou funkci kolenního kloubu. Proto jejich
správná rekonstrukce vyžaduje přesnost a maximální zachování stability. Existuje několik
možností jak fraktury tohoto charaktery operativně léčit [6].
Zevní ﬁxace
Uplatňuje se zejména v případech ztráty kosti společně s poškozením měkkých tkání.
Dalšími indikacemi jsou: otevřená zlomenina, inﬁkovaná zlomenina nebo zlomenina s hro-
zící infekcí, mnohočetná zlomenina. Výhodami jsou kratší operační čas a menší narušení
zásobení krve poškozené kosti. V průběhu léčby je možné regulovat sílu spojení zlome-
niny. Nevýhody představují omezení pohybu. Typicky používaným ﬁxačním prostředkem
je prstencový ﬁxátor [11, 6].
Obrázek 5.13: Zevní ﬁxátor Synthes - Pineless [48].
Hřebování
Je vhodné k léčbě zlomenin, u kterých není významně poškozena distální část kosti.
K výhodám této metody patří menší ztráta krve a kratší operační čas. Nevýhody jsou
spojeny s bolestivostí kolenního kloubu a rizikem únavového selhání hřebu [6].
Obrázek 5.14: Hřeb od ﬁrmy Synthes [49].
Dlahová osteosyntéza - konvenční dlahy
Dlahová osteosyntéza distálního femuru se významně rozvinula v posledních 50. letech
[6]. Označení konvenční dlahy se vztahuje k implantátům, které je nutné zavést při tzv.
otevřené repozici a které jsou v přímém kontaktu s kostní tkání (obr. 5.15). Stabilizace
kostních fragmentů je zajištěna zavedením vrutů vyvolávající stlačení mezi kostí a im-
plantátem [11].
Jedním z typů konvenční dlahy je dynamická kompresní dlaha, která ke zlepšení stabili-
zace zlomené kosti využívá tzv. kompresária (přídavného zařízení). Nejprve jsou zavedeny
vruty na jednu část úlomku a následně je provedeno axiální přitažení a teprve poté jsou
zavedeny zbylé vruty. Komprese v axiálním směru může být rovněž zajištěna oválnými
otvory - tzv. autokomprese [11]. Autokompresní dlaha je na obrázku 5.16.
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Obrázek 5.15: Otevřená repozice [50].
Obrázek 5.16: Princip autokompresní dlahy [51].
Dlahová osteosyntéza - úhlově stabilní dlahy
Dalším stádiem vývoje osteosyntézy distálního femuru bylo představení tzv. uzamykatel-
ných dlah. Dlahy využívající tento systém umožňují vytvořit pevné spojení mezi hlavicí
šroubu a dlahou. Díky tomu není spojení, které zajišťuje stabilizaci poškozené kosti závislé
na tření mezi dlahou a kostí. Proto není nutný styk dlahy s kostní tkáně a je zaručeno
dobré cévní zásobení fragmentů kosti [6]. Navíc je možné tento typ implantátů zavádět
miniinvazivní technikou [11].
Obrázek 5.17: Miniinvazivní technika [52].
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V roce 2001 byla na trh uvedena dlaha LCP (locking comprassion plate). Umožňuje
kombinovat techniku úhlově stabilní dlahy a dlahy kompresní díky svým dvojitým otvorům
ve tvaru osmičky nazývané (combi - hole) [53].
otvor pro uzamčení
otvor pro kompresi 
Obrázek 5.18: Dvojitá díra dlahy LCP
5.4.4. Endoprotézy kolenního kloubu
Problematikou totálních nebo unikondylárních endoprotéz se zabývá celá řada význam-
ných ﬁrem. Je možno si vybrat z několika typů, které se mohou lišit konstrukčním provede-
ním, tvarem nebo materiálem. U většiny modelů se osvědčila kombinace titanových slitin
a vysokomolekulárního polyetylenu. Testování jiných materiálů je předmětem výzkumu,
neboť právě jejich vlastnosti mají významný vliv na životnost implantátu.
Unikondylární endoprotéza
Pokud je poškozen pouze jeden kompartment kolenního kloubu, ať už mediální nebo late-
rální, je možné implantovat unikondylární náhradu. Mezi výhody unikondylární varianty
patří: menší zátěž organismu díky časově méně náročné operaci a rychlejší pooperační
rehabilitace [4, 39].
Obrázek 5.19: Unikondylární endoprotéza [55].
Totální endoprotéza
Totální endoprotézy lze rozdělit podle různých kritérií. Existují implantáty tzv. cemen-
tované, které je nutné do kosti uchytiti s pomocí kostního cementu. U necementovaných
kostní cement není potřebný, povrchy dříku jsou vyrobeny ze speciálního materiálu a
kost může do povrchu vrůst. Obě varianty jsou zastoupeny v následujícím konstrukčním
rozdělení [4].
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• Kondylární
Kondylární náhrada se vyznačuje nahrazením pouze poškozených kondylů a její
femorální a tibiální komponenty nejsou spojeny. Využívá se v případech, kdy defor-
mita kolena není příliš rozsáhlá a je zachována dobrá stabilita. Výhodou je menší
rozsah odstraněné kostní tkáně a v případě cementované náhrady menší množství
kostního cementu, který je nutné použít [4, 39].
• Závěsná
Spojení stehenní s lýtkovou komponentou je nejčastěji realizováno pomocí čepu, je
tím zabráněno rotaci kolene a tím zaručení dobré stability. Na druhou stranu je tím
omezena přirozená pohyblivost kloubu a tím způsobena větší limitace při pohybu.
Proto se varianty závěsné protézy využívá v případech, kde je zaznamenána značná
deformita kolena anebo v případě nutnosti reoperace [4, 39].
a) b)
Obrázek 5.20: Používané náhrady: a) kondylární, b) závěsná [55, 56].
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6. Systém podstatných veličin
Vytvoření systému veličin na řešeném objektu strukturalizuje řešený problém a umožňuje
posoudit jeho chování. Lze jej rozdělit na několik podmnožin S0 − S8 [22].
1. Okolí řešeného problému - S0
Kolenní kloub se nachází v prostředí lidského těla. Jeho okolí tvoří soustava orgánů
a tkání. Jedná se především o svalovou a cévní soustavu. Samotný kloub je umístěn
v kloubním pouzdru, které je vyplněno synoviální tekutinou.
2. Topologie a geometrie - S1
Kolenní kloub je součástí dolní končetiny. Umožňuje pohyb dolní části nohy a tím
chůzi. Geometrie kolenního kloubu má podstatný vliv na řešení problému. Zejména
kloubní plochy, které byly z hlediska svého tvaru utvářeny lidskou evolucí několik
miliónů let [4]. Díky tvaru menisků je zatížení rovnoměrně přenášeno mezi stykové
plochy.
3. Vazby objektu na okolí - S2
Kosti vstupující do kolenního kloubu (femur a tibie) se podílejí na tvorbě dalších
kloubních spojení. Proximální část femuru tvoří kyčelní kloub a distální část tibie
vstupuje do kloubu hlezenního. Tyto klouby nejsou předmětem zkoumání, proto
je nutné vybrat podstatné části kostí, které tvoří kolenní kloub a vazby nahradit
příslušnými okrajovými podmínkami.
4. Aktivace objektu - S3
Aktivace objektu je realizována působením reakční síly od podložky na dolní konče-
tinu jedince. Při stoji na jedné noze se jedná o statické zatížení, při pohybu hraje
významnou roli složka dynamická.
5. Interakce s okolím - S4
V prostředí lidského těla si všechny orgány zachovávají své unikátní vlastnosti. Proto
je důležité, aby materiálové konstanty použité v řešení, byly získány měřením nejlépe
tzv. in vivo (v lidském těle) anebo v podmínkách, které prostředí lidského těla
simulují.
6. Vlastnosti prvků struktury - S5
K řešení problémů je potřeba znát chování a vlastnosti tkání nebo objektů, které
v řešení vystupují. Chování materiálů pod vlivem zatížení je popsáno fyzikálními
vztahy (konstitutivními vztahy), od kterých se odvíjí příslušné materiálové kon-
stanty.
7. Procesy a projevy soustavy - S6 − S7
V důsledku aktivace objektu probíhají na soustavě posuvy a deformační posuvy,
díky kterým vzniká v tkáních nebo cizích objektech napětí.
23
6. SYSTÉM PODSTATNÝCH VELIČIN
8. Důsledky - S8
Důsledkem vzniku přetvoření a napětí může být porušení materiálu nebo degene-
race tkáně, které mají významný vliv na dobrou funkci kolenního kloubu. Důsledky
vzniklých napětí a přetvoření lze posoudit pomocí hypotéz nebo experimentálních
dat, které jsou dostupné v literatuře.
6.1. Metoda řešení
Vzhledem k deﬁnovanému problému se z hlediska mechaniky jedná o statickou deforma-
čně - napěťovou analýzu. Vstupními parametry jsou z výše deﬁnovaného systému pod-
statných veličin atributy S0−S5. Výstupem a hledaným řešením jsou parametry zahrnuty
v atributech S6 − S8. Z tohoto hlediska se jedná o problém přímý. Nepřímým problémem
(inverzním) je znalost důsledků problému (S6 − S8) a hledání jeho příčin (S0 − S5) [22].
Modelování přímého i nepřímého lze řešit analytickou metodou. Analytická metoda
výpočtového modelování v mechanice řeší problémy na základě hledání spojité funkce
s využitím matematické analýzy integrálního a diferenciálního počtu. Úspěšné vyřešení
problému analytickou metodou závisí na tom, zda je možné najít řešení soustavy di-
ferenciálních rovnic s danými okrajovými podmínkami. Proto jsme schopni řešit pouze
objekty jednoduchých tvarů tzv. elementární tělesa mezi ně například patří: prutové, vál-
cové těleso, kruhová deska atd. Tyto tělesa slouží jako matematický model problémů,
bohužel v technické praxi se vyskytují zřídka a je možné je použít na omezené množství
řešených problémů [23]. V některých případech mohou posloužit jako dobrý referenční
model například k ověření výsledků numerického nebo experimentálního modelu.
Numerické řešení problému v mechanice je založeno na aproximaci neboli tzv. dis-
kretizaci problému na konečný počet parametrů. Z těchto parametrů je možné sestavit
algebraické rovnice, které mohou být efektivně řešeny počítačem.
V dnešní době nejvíce rozšířenou a používanou metodou je metoda konečných prvků.
Vznikla díky nutnosti efektivního řešení inženýrských problémů v leteckém, kosmickém
a jaderném průmyslu v 50. letech 20. století. Převažuje deformační metoda (nezávislými
funkcemi jsou posuvy), která vychází z Lagrangeova variačního principu: „Mezi všemi
funkcemi posuvů, které zachovávají spojitost tělesa a splňují geometrické okrajové pod-
mínky, se realizují ty, které udílejí celkové potenciální energii stacionární hodnotu.ÿ Díky
výše zmíněné metodě je možné řešit celou řadu technických problémů, které mohou být
jakkoli geometricky a jinak komplikované, nejen v oblasti mechaniky či biomechaniky ale
i hydromechaniky, termomechaniky, akustiky. Nevýhodou numerických metod je, že jejich
prostřednictví lze řešit pouze úlohy přímé [23].
Díky tvarové složitosti kloubních ploch a nelinearit vyplývajících z kontaktu arti-
kulujících ploch, není možné použít analytického přístupu. Vhodným nástrojem řešení
deﬁnovaného problémů je proto numerická metoda konečných prvků.
6.2. Výběr softwaru
Metodu konečných prvků využívá celá řada komerčních softwarů. Jedním z nich, který je
dostupný na ÚMTMB je počítačový program ANSYS. Ve zmíněném programu lze praco-
vat ve dvou odlišných prostředích. Jedná se o tzv. ANSYS Classic a ANSYS Workbench.
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Oba typy programu pracují na stejném výpočtovém jádru. Liší se především graﬁckým
prostředím. Vhodnost použití jedné či druhé verze programu se odvíjí od typu řešeného
problému a preferencí uživatele.
K řešení byl vybrán Workbench z důvodu snadnější a rychlejší práce se složitou geo-
metrií řešeného objektu. Software nabízí komplexní funkce od deﬁnování konstitutivních
modelů materiálu, vytvoření geometrie, diskretizace na konečný počet prvků přes samotné
řešení lineárních, nelineárních úloh a samozřejmě množství nástrojů k vyhodnocování vý-
sledků.
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7. Tvorba výpočtového modelu
K vytvoření výpočtového modelu metodou konečných prvků je potřeba postupně de-
ﬁnovat a vytvořit dílčí modely řešeného problému. Jedná se o model geometrie, model
materiálu, model diskretizace a model okrajových podmínek. Každý model by měl být
podroben analýze, do jaké míry mohou být jeho zvolené parametry podstatné z hlediska
hledaného řešení.
Kapitola je rozdělena do dvou částí. Tvorby modelu fyziologického kolenního kloubu
a jednotlivých modelů kolena s implantovanou aloplastikou.
7.1. Fyziologické koleno
7.1.1. Model geometrie
Základem k vytvoření modelu geometrie kolenního kloubu bylo detailně naskenované tělo
kadeveru ženy zobrazovací metodou CT (Computed Tomography). CT snímky byly sta-
ženy z volně dostupné databáze projektu Visible Human Project (University of Iowa)
[57].
Základem počítačové tomograﬁe je rentgenové záření. Paprsky jsou do těla nebo ob-
jektu pouštěny pod různým úhlem a následně jsou matematicky zpracovány. Zpracování
funguje na principu rozdílné absorpce paprsků tkání, která je závislá na jejich hustotě.
Rentgenové záření je usměrněno do úzkého svazku paprsků, které prochází objektem a
dopadá na detektor. Detektor je napojen na počítač, který matematicky zpracuje data a
vytvoří tomograﬁcký řez. Posunutím objektu vzniká série 2D řezů. Každý z nich se skládá
z diskrétní sítě, kterou tvoří tzv. voxely. Voxel je základní objemovou jednotkou mající
konstantní hodnotu útlumu. Analogií ve dvourozměrném prostoru je pixel [27].
Data z počítačové tomograﬁe jsou ve formátu DICOM (Digital Imaging and Com-
munications in Medicine), který se používá v medicíně jako jednotný formát k přenosu
informací zobrazovacích metod CT a MRI (Magnetická rezonance). Použitá data jsou
v izotropním rozlišení 1mm. Soubor dat byl analyzován a byly z něj vybrány snímky
postihující pravý kolenní kloub [27].
Kostní tkáň
Vybrané příčné řezy bylo potřeba zrekonstruovat a vytvořit trojrozměrný model. Pro ope-
race s CT snímky a jejich rekonstrukci byl vyvinut na Ústavu mechaniky, biomechaniky
a mechatroniky VUT v Brně software STL Model Creator. Tento uživatelsky intuitivní
software funguje na principu hledání pixelů se stejnou intenzitou, tedy tkání se stejnou
hustotou. Každému snímku je potřeba přiřadit (vysegmentovat) oblast se stejnou hodno-
tou barevné intenzity. Segmentaci tkáně je možné provádět automaticky anebo manuálně.
Při tvorbě modelu byl zvolen postup ruční segmentace z důvodu lepší kontroly nad objek-
tem a eliminací tvarových odchylek. Výstupem programu je trojrozměrný model objektu
ve formátu STL (Stereolithography) [27]. Jedná se o formát, který reprezentuje povrch
trojrozměrného tělesa. Povrch je tvořen sítí trojúhelníkových plošek.
Z důvodu nespojitosti povrchu není možné model přímo použít ve výpočtovém soft-
waru. Je nutné jej dále upravit. K práci s STL formátem je vhodný software CATIA.
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Obrázek 7.1: Tvorba modelu geometrie.
Je v něm možné síť analyzovat a odstranit případné chyby, které jsou způsobeny napří-
klad překrytím elementů nebo jejich degenerací. Pokud se jedná o komplexní geometrii je
možné požadované prvky vybrat a objekt rozdělit na menší podobjekty.
Model kolene byl do programu importován, jeho síť analyzována a rozdělena na kost
stehenní a holenní. Dále byla síť polygonů jednotlivých částí nahrazena spojitými plo-
chami. Takto upravená geometrie modelu kostí byla exportována do formátu IGES.
Aby byla respektována struktura kostí, bylo z CT snímků potřeba vysegmentovat
dřeňové dutiny. Z nich byl stejným způsobem vytvořen model ve formátu STL a následně
geometrie tvořena spojitým povrchem. Z obrázku 7.2 je struktura kosti dobře patrná.
Obrázek 7.2: CT - struktura kostí: a) diafýza tibie, b) kondyly femuru.
Další fází tvorby geometrie je úprava modelu v programu Solidworks. Software So-
lidworks je vhodným programem pro práci s plochami a objemovými prvky. Umožňuje
snadný převod ploch na objemová tělesa a rychlou, intuitivní práci s booleovskými ope-
racemi. Do programu Solidworks byly kosti importovány v křivkovém formátu IGES a
následně byl model uložen do nativního formátu softwaru. Kortikální kostní tkáň v ob-
lasti diafýzy byla vymodelována odečtením modelu dřeňových dutin od původního modelu
kosti. Z vizuální analýzy CT snímků byla vybrána oblast krčku kosti (přechod diafýzy a
epifýzy), kde se začíná objevovat spongiózní tkáň a kortika se naopak ztenčuje. Ve zmí-
něné části byl vytvořen model houbovité tkáně, tak aby plynulé ztenčování tkáně reálně
postihoval (obr. 7.3). Kortikální tkáň epifýz dlouhých kostí tvoří velmi tenkou vrstvu, ne
však zanedbatelnou. K jejímu modelování bylo využito odsazení ploch o 0 mm z důvodu
snadného deﬁnování skořepinových prvků při následné diskretizaci modelu.
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Obrázek 7.3: Model materiálu - kostní tkáň tibie a femuru.
Měkké tkáně
Z důvodu vysoké propustnosti rentgenových paprsků měkkou tkání, není možné geometrii
chrupavek ani menisků zrekonstruovat ze snímků získaných počítačovou tomograﬁí CT.
Proto byly jednotlivé části měkkých tkání vytvořeny na základě znalostí jejich anatomie
a s respektováním tvaru a zakřivení ploch subchondrálních kostí. Všechny měkké tkáně
byly vymodelovány v softwaru Solidworks (obr. 7.4).
Nejprve byla vytvořena femorální chrupavka. Nástroje programu Solidworks umožňují
snadnou práci s plošnými tělesy. Bylo využito odsazení plochy kondylů femorální kosti.
Nejprve byla vytvořena plocha s odsazením o 0 mm, která tvoří stykovou plochu s kostí
a následně byla tato plocha využita k vytvoření nové, totožné plochy odsazené o 1,2 mm.
Aby bylo možné vytvořit objemové těleso, je nutné vytvořit dílčí plochy, které spojí okraje
ploch odsazených.
Stejný přístup byl použit k vytvoření laterální a mediální chrupavky, které leží na
tibii. Ze studií zabývající se měřením tloušťky chrupavek vyplývá, že pár chrupavek na
vnitřní straně kolena dosahuje menší tloušťky než pár na straně vnější. Z toho důvodu













Obrázek 7.4: Model geometrie - měkké tkáně.
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Menisky byly vytvořeny zejména díky anatomickým znalostem a obrazové dokumen-
taci z literatury. Jejich transverzální řez byl nakreslen na transverzální rovinu. Výsledný
objem pak vzniknul vysunutím náčrtu po plochu femorální chrupavky ve směru kraniál-
ním a po plochy chrupavek tibialních ve směru opačném (kaudálním).
Výsledný model kolenního kloubu zahrnující distální části kostí femuru a tibie, me-
nisků a chrupek je patrný z obrázku 7.5. Kost kolenní a holenní byly vůči sobě natočeny,
aby postavení odpovídalo fyziologickému stavu. Při chůzi dosahuje axiální síla nejvyšších
hodnot na začátku fáze kroku, další extrémy jsou v 15% a ve 40%. Střední hodnota úhlu
ﬂexe, tedy ohnutí kolena činí v těchto extrémech 9◦, v 15% je to 20◦ a ve 40% fáze 6◦. Na
základě těchto údajů bylo natočení určeno na 9◦.
Obrázek 7.5: Model geometrie kolenního kloubu: a) přední pohled, b) boční pohled - mediální plocha
(úhel ﬂexe), c) zadní pohled.
Model byl uložen do formátu PARASOLID, který je vhodný k přenosu objemových a
plošných těles a je podporován mnoha výrobci CAD/CAM i CAE softwarů. Což zaručuje
bezproblémový import do programu ANSYS.
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7.1.2. Model materiálu
Na základě dostupných informací je potřeba vybrat vhodný model materiálu, který slouží
k popisu mechanických vlastností tkání nebo objektů vystupujících v soustavě řešeného
problému. Výběr typu modelu materiálu determinuje nezávislé parametry, které jeho cho-
vání matematicky popisují.
Kost
Kostní tkáň je velice komplexní materiál skládající se s několika vrstev. Jev, který vý-
znamně ovlivňuje mechanické vlastnosti kostní tkáně je tzv. remodelace. Struktura a tvar
kosti jsou proměnlivé v závislosti na zatížení, kterým je kost vystavena. Změna tvaru
kosti je nazývána externí neboli povrchová remodelace. Pokud se změny týkají porozity,
hustoty nebo obsahu minerálních látek, hovoříme o vnitřní remodelaci. Hlavním účelem
remodelace kostní tkáně je optimalizace tvaru kosti a materiálu, kterým je kost tvořena.
Vlákna kostní tkáně se koncentrují podél směru hlavních napětí a tvoří tak efektivní struk-
turu z hlediska využití materiálu a pevnosti. Aby remodelace kosti probíhala správně, je
potřeba, aby působící zatížení leželo v určitém intervalu hodnot. Nízké zatížení může vést
ke ztrátě pevnosti kostní tkáně, naopak příliš vysoké zatížení může způsobit poškození
kosti [12].
I přes neizotropní vlastnosti spongiózní i kortikální kostní tkáně, lze v mnoha případech
použít lineárně elastický izotropní model materiálu. Model materiálu též označovaný jako
Hookovský je popsán dvěma nezávislými materiálovými konstantami: Youngovým mo-
dulem E [MPa] a Poissonový číslem µ [−]. V následující tabulce jsou uvedeny hodnoty
materiálových konstant dle různých autorů.
Tabulka 7.1: Materiálové vlastnosti kostní tkáně.
Kortikální kostní tkán Spongiózní kostní tkán
Autor E [MPa] µ [-] Autor E [MPa] µ [-]
Donahue [9] 13 200 0.3 Donahue [9] 400 0,3
Iesaka [21] 17 000 0,3 Iesaka [21] 400 0,3
Chang [20] 16 700 0,3 Chang [20] 155 0,3
Turner [37] 17 700 0,3 Goldestein [15] 4 - 433 -
Guo [17] 11 000 0,3
Chrupavky a menisky
Bylo dokázáno, že chování menisků i chrupavek vykazuje dvoufázové chování - tkáň je
složena z matrice látky tuhé a intersticiální látky v kapalné fázi. Díky tomu kombinuje
tkáň mechanické vlastnosti tuhého tělesa a tekutého. Toto chování je označováno jako
viskoelastické. Pro viskoelastické materiály je charakteristické relaxace napětí a creep.
Po zatížení je odezva materiálu téměř lineární díky kolagenním vláknům. Po určitém
čase vlivem viskózních vlastností kapaliny a propustnosti tkáně napětí klesá. Nicméně
permeabilita menisků na rozdíl od chrupavek je velmi nízká. Díky tomu si menisky během
zatížení efektivně zachovávají svůj objem. V opačném případě by svou funkci v kolenním
kloubu ztratily [30].
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Z hlediska deﬁnování řešeného problému je uvažován stoj na jedné noze nebo opo-
rová fáze kroku při chůzi. V těchto případech je zatěžovací čas kloubu výrazně nižší než
relaxační konstanta, která u chrupavky dosahuje hodnoty 1500s. Proto použití lineárně
elastického izotropního materiálu nemá podstatný vliv na řešení úlohy [9]. Modul pruž-
nosti v tahu a Poissonovo číslo je přebráno s dostupné literatury E = 15MPa a µ = 0, 475
[9].
U menisků při zatížení dochází k lineární odezvě především v kolagenních vláknech.
Ty jsou orientována v závislosti na tom, ve které vrstvě pod povrchem se nacházejí. Proto
je velice náročné postihnout přesné chování menisků v jednotlivých směrech. Nicméně
podstatným směrem s největší tuhostí je směr tangenciální, u kterého se pohybuje modul
pružnosti od 50 MPa po 190 MPa podle vrstvy, ve které je měřen [30]. Z výše zmíněných
důvodů je k popsání chování menisků vybrán rovněž lineárně elastický izotropní model
materiál s modulem pružnosti 80 MPa [19, 30].
Tabulka 7.2: Přehled koeﬁcientů lineárně elastického modelu materiálu.




Kortika 15 000 0,300
7.1.3. Diskretizace
Jedním z dílčích modelů výpočtového modelování MKP je diskretizace geometrie na ko-
nečný počet prvků. Počet a typ použitých prvků mají podstatný vliv na přesnost řešení
a také dobu výpočtu. Příliš hrubá síť může způsobit zkreslení výsledků a u kontaktních
úloh může vést ke konvergenčním problémům hledaného řešení. Naopak příliš jemná síť
může mít za následek nárůst výpočtového času bez velkého dopadu na přesnost výsledků
a tím snížení efektivity výpočtu. K diskretizaci geometrie řešeného problému byly použity
následující prvky:
• Solid 187
Jedná se o trojrozměrný prvek, 10ti uzlový se třemi stupni volnosti v každém uzlu
(posunutí ve všech směrech) a s kvadratickou bází. Je vhodný k modelování nepra-
videlných sítí [63].
• Shell 181
Skořepinový prvek, který je deﬁnován čtyřmi uzly, z nichž každý má 6 stupňů vol-
nosti. Je vhodným prvkem pro lineární i nelineární analýzy s velkým natočení nebo
deformací. Je možné je použít k modelování kompozitních materiálů nebo sendvičo-
vých konstrukcí [63].
• Conta 174, Targe 170
Dvojice prvků sloužících k reprezentování kontaktů ploch trojrozměrných těles. Kon-
taktní prvek Conta 174 kopíruje geometrický povrch objemového nebo skořepino-
vého tělesa. Kontakt je realizován penetrací prvku do plochy, která je určena prvkem
Targe 170 [63].
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Obrázek 7.6: Použité prvky k diskretizaci modelu.
Citlivostní analýza konvergence konečnoprvkové sítě byla provedena z důvodu kratšího
výpočtového času na modelu nezahrnující kosti v části diafýzy a kolenní kloub byl zatížen
silou 400 N. Podstatnou veličinou analýzy závislou na počtu elementů byl kontaktní tlak
vznikající na tibiálních chrupavkách. Hrubost sítě byla modiﬁkována pouze u tkání pod-
statných z hlediska vyšetřované veličiny (tibiální, femorální chrupavky, menisky). Z grafu
7.7 je patrné, že u laterální chrupavky velikost elementů, nemá podstatný vliv na maxi-
mální kontaktní tlak od hodnoty 2 mm. Rozdíl kontaktního tlaku činil 7 % pro velikosti
elementu 0,5 mm a 0,8 mm. U mediální chrupavky je změna zanedbatelná od hodnoty
0,8 mm, rozdíl v maximálním tlaku dosáhl hodnoty 2 % mezi sítí s jemností 0,5 mm a
0,8 mm. Nutno dodat, že výpočtový čas pro síť s velikostí elementů 0,5 mm byl trojná-
sobný oproti času, který byl potřebný k výpočtu tlaku se sítí tvořenou elementy o velikosti
0,8 mm.



























Obrázek 7.7: Citlivostní analýza vlivu velikosti elementů na kontaktní tlak chrupavek - zatížení 400 N.
Pozn.: velikost elementů 0,8 mm odpovídá globální velikosti 1 mm s lokálním zjemněním na
0.8 mm-0.6 mm.
Průměrná velikost hrany elementu pro jednotlivé tkáně je patrná z tabulky 7.3. Velikost
elementů byla volena na základě citlivostní analýzy a s ohledem na vyšetřovaná místa.
Měkké artikulující tkáně byly globálně diskretizovány průměrnou velikostí hrany elementu
s hodnotou 1 mm. Lokálně byly zjemněny plochy, které jsou v kontaktu na velikost hrany
elementu s hodnotou 0,8 mm. Plochy tibiálních chrupavek, kde se nacházela nejvyšší
koncentrace kontaktního tlaku, byly diskretizovány elementy s velikostí 0,6 mm.
Jednotlivé diskretizované prvky soustavy jsou na obrázku 7.9.
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Tabulka 7.3: Diskretizace modelů soustavy.
Tkáň Typ prvku Počet prvků Velikost prvku [mm]
Tibie
Laterální chrupavka Solid 187 30 456 1
Mediální chrupavka Solid 187 41 600 1
Laterální meniskus Solid 187 8 280 1
Mediální meniskus Solid 187 8 748 1
Spongióza Solid 187 54 798 3
Kortika - epifýza Shell 181 5 292 2
Kortika - diafýza Solid 187 12 326 3
Femur
Chrupavka Solid 187 55 489 1
Spongióza Solid 187 88 611 3
Kortika - epifýza Shell 181 4 387 2








Obrázek 7.8: Konečnoprvkový model měkkých tkání: a) menisky, b) tibiální chrupavky, c) femorální
chrupavka.
33











Obrázek 7.9: Konečnoprvkový model kostních tkání: a) kortika (epifýza), b) spongióza (epifýza), c)
spongióza (diafýza), d) kortika (diafýza).
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7.1.4. Model zatížení a vazeb
Díky velkému množství svalů a vazů je určení zatížení kolenního kloubu velice obtížné.
Není jej možné určit ze statické rovnováhy uvolněného kloubu na úrovni výsledných sty-
kových sil [1]. Proto bylo k určení výsledné zatěžující síly využito deformačního zatížení.
V literatuře se uvádí, že hodnoty deformace měkkých tkání se v začátku kroku pohybují
v intervalu 0,6-1 mm [38, 14]. Na základě uvedených údajů byl kolenní kloub zatížen
posuvem ve svislém směru hodnotou 0,85 mm. Ze stykové síly bylo zjištěno zatížení o ve-
likosti 2340,05 N (obr. 7.10), což dobře koresponduje s výsledky studií, které se zabývají
analýzou lidského kroku. Je uváděno, že během oporové fáze kroku dosahuje reakční síla
hodnot 2,5x - 3,5x tíhy lidského těla [17, 4]. Pokud bereme v úvahu průměrnou váhu ženy
v ČR - 67,1 kg [43], z následujícího vztahu vyplývá zatěžující síla kolenního kloubu:
Fz = 3, 5 ·G = 3, 5 · g ·m = 3, 5 · 9, 81 · 67, 1 = 2303, 9N ≈ 2300N (7.1)











Obrázek 7.10: Závislost stykové síly na deformaci.
Z klinických poznatků vyplývá, že nositelka výsledné stykové síly neprochází středem
rotace (z předního pohledu) kolenního kloubu [35]. Ve většině prací, jenž se zabývají se
výpočtovým modelováním fyziologického kloubu, zatěžovací síla není blíže speciﬁkována
anebo se autoři snaží reálné zatížení postihnout odhadem silového působení jednotlivých
svalů [3, 9, 1]. Studie, řešící problémy náhrad kolenního kloubu ať už výpočtovým nebo
experimentálním modelováním, nerovnoměrné rozložení sily na kondyly koleního kloubu
zohledňují [35, 21]. Uváděny jsou hodnoty silového zatížení v poměru 80% na mediální
kondyl a 20% na laterální kondyl [35].
Posuvy a rotace stehenní kosti byly zamezeny ve všech směrech pomocí funkce „ﬁxed
supportÿ. V ose rotace kolenního kloubu byl vytvořen souřadnicový systém, pomocí něj a
příkazu „remote displacementÿ byla kosti tibiální zamezena rotace kolem osy Y , ostatní
směry a rotace nebyly nijak omezeny. Celkové silové zatížení 2300 N bylo zadáno příkazem
„remote forceÿ, dvojicí sil, které působí na plochu distální části tibie a procházejí středem
laterálního a mediálního kondylu. Z obrázku 7.11 je model vazeb a zatížení dobře patrný.
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Obrázek 7.11: Model zatížení a vazeb.
7.1.5. Model kontaktů
Jednotlivé tkáně (prvky soustavy) přicházejí při zatížení do kontaktu. Jejich stykové plo-
chy je potřeba do řešení problému zahrnout přiřazením vhodného modelu kontaktu.
Lineární model kontaktního spojení v programu ANSYS je možné vytvořit sjednoce-
ním stýkajících se objemových těles příkazem „Form New Partÿ v modulu Design Mo-
deler, při vytvoření sítě jsou uzly elementů stykových ztotožněny. Druhou možností je
nastavení formulace kontaktních dvojic na BONDED.
K modelování nelineárního kontaktu ať už FRICTIONLESS, který nezahrnuje třecí
síly anebo obecného kontaktu FRICTIONAL (se třením), je možné využít tři typy algo-
ritmů:
1. Pure Penalty (prostý pokutový)
Je založen na pokutovém algoritmu. Kontaktní tlak Fn je závislý na kontaktní tu-
hosti kn a penetraci xp [63].
Fn = kn · xp (7.2)
Čím vyšší je kontaktní tuhost, tím nižší je penetrace. K dosažení přesných výsledků
jsou potřeba vysoké hodnoty kontaktní tuhosti, abychom dosáhli nízké penetrace.
Ovšem vysoká kontaktní tuhost může způsobit konvergenční problémy. Proto je
obtížné určit její optimální hodnotu [63].
2. Augmented Lagrange
Tato metoda je iterativní varianta prostého pokutového přístupu. Na rozdíl od něj
se liší lagrangeovým argumentem λ ve vztahu pro kontaktní tlak [63].
Fn = kn · xp + λ (7.3)
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Díky tomu není kontaktní tlak tolik závislý na kontaktní tuhosti a tím je dosaženo
lepší konvergence. Nevýhodou této metody je, při velkých hodnotách penetrace,
vyšší počet iterací a tím nárůst výpočtového času [63].
3. Normal Lagrange
Kontaktní tlak není řešen závislostí kontaktní tuhosti a penetrace, ale explicitně
přidáním stupňů volnosti. Díky tomu výrazně naroste počet neznámých a tím vý-
počtový čas řešení. Na druhou stranu není nutné zadávat kontaktní tuhost a pene-
trace povrchů je téměř nulová. Nevýhodou spočívá v nutnosti použití pouze přímého
řešiče [63].
Lineární spojení bylo realizováno mezi chrupavkami a subchondrálními kostmi. Dále
mezi kortikální a spongiózní kostní tkání v oblasti diafýzy i epifýzy. Lineární kontakt byl
rovněž vytvořen mezi chrupavkami ležícími na tibii a oběma menisky.
Modely nelineárního kontaktu byly vytvořeny celkem čtyři. Na obou stranách kolene
(laterální a mediální) mezi femorální chrupavkou a meniskem a na stykových plochách
femorální chrupavky a chrupavky tibiální. Kontakt byl modelován bez tření - FRICTI-











Obrázek 7.12: Model nelineárních kontaktů.
7.2. Kolenní kloub s aloplastikou
Jak už bylo v úvodu práce nastíněno, mohou nastat situace kdy je potřeba kolenní kloub
rekonstruovat ať už je příčina poškození jakákoliv. Rekonstrukce vyžaduje operační zá-
krok, kterým je nutné napravit postavení poškozených kostí do fyziologické polohy. Na zá-
kladě požadavků prof. MUDr. Jiřího Galla, Ph.D. z olomoucké nemocnice, byla vytvořena
modelová situace na pomezí osteotomie a osteosyntézy laterálního kondylu s použitím ﬁ-
xační dlahy. K podrobnému vyšetření tohoto typu zákroku byly vytvořeny tři varianty,
které se liší velikostí kostního fragmentu.
7.2.1. Model geometrie
Základ geometrie tvoří model fyziologického kolena, který je podrobně popsán v před-
chozí kapitole. Na femuru byly provedeny celkem tři varianty řezu modelující tři varianty
oddělení distální části femuru. Úpravy byly provedeny v programu Solidworks.
V ose rotace byla deﬁnována rovina kolmá na osu stehenní kosti. Na nově deﬁnované
rovině byla vytvořena osa jdoucí anterio-posteriálně. Pomocí těchto dvou entit byla se-
strojena rovina řezu sklopena o 50 stupňů. Rovina řezu byla odsazena tak, aby oddělila
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nejprve 1/3 kondylu, 2/3 a nakonec celý kondyl femuru. Vzniklé varianty jsou označeny
F 1-3, F 2-3 a F 3-3 respektive. Výsledkem jsou tři virtuální resekce kondylu, které jsou
patrné z obr. 7.13.
Obrázek 7.13: Varianty řezu laterálního kondylu: a) F 1-3, b) F 2-3, c) F 3-3.
Fixační dlaha
K vytvoření ﬁxační dlahy byly využity volně dostupné informace ﬁrmy Synthes, která
se dlouhodobě věnuje vývojem a výrobou implantačních materiálů. A její produkty jsou
často používaným chirurguckým materiálem v ortopedii.[58].
Model geometrie vychází z typu, který je používán k osteosyntéze distálního femuru
po traumatech: víceúlomkové zlomeniny, extraartikulární zlomeniny dále například nitro-
kloubní zlomeniny. Typ je označován LCP Condylar Plate 4.5/5.0 (Locking comprassion
plate - kondylární dlaha). Dlaha se skládá ze dvou částí. Hlava svým tvarem kopíruje
anatomický tvar distálního femuru a je opatřena šesti dírami pro uzamykatelné šrouby.
Tělo dlahy je pokryto dvojitými dírami, které umožňují kombinovat vlastnosti kompresní
dlahy a dlahy úhlově stabilní [58].
Obrázek 7.14: Kondylární dlaha - LCP 4.5/5.0 [58].
Model geometrie implantátu byl vytvořen v programu Solidworks (obr. 7.15) na zá-
kladě znalostí tvaru a měřítka uvedeného v publikaci výrobce. Model geometrie neposti-
huje dvojité otvory ani závity pro uzamykatelné vruty. Je tak učiněno ze dvou důvodů.
Za prvé, z hlediska řešeného problému nejsou podstatné. Za druhé, kompletní informace
či přesné CAD data nejsou výrobcem zveřejněny.
Fixační vruty
Společně s LCP ﬁxátorem je dodávána sada vrutů. Vruty se dělí na dva základní typy:
uzamykatelné a neuzamykatelné. Uzamykatelný vrut je osazen dvěma závity. Závit dříku
slouží k pevnému spojení s kostní tkání, závit hlavice je samosvorný a slouží k uzamknutí
šroubu s ﬁxační dlahou. Oba typy vrutů jsou samořezné a je nutné kost nejprve předvrtat.
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Obrázek 7.15: Model geometrie dlahy [58]
Kombinací uzamykatelných a neuzamykatelných vrutů je možné dosáhnout požadováného
zpevnění kosti pro nejrůznější případy [58].
Ze stejných důvodů jako u ﬁxační dlahy nebyly do modelu geometrie zahrnuty závity.
Použité vruty jsou modelovány jako hladké válce.
Obrázek 7.16: Model geometrie vrutů [58]
Model geometrie varianty F 1-3 kolena s použitou dlahou a vruty je na obrázku 7.17,
z detailu je vidět, že v modelu je uvažováno použití dlahy jako úhlově stabilní, dlaha
není v kontaktu s kostní tkání. Zbylé dvě varianty jsou na obrázku 7.18. V závislosti na
velikosti fragmentu je k jeho ﬁxaci použito různého počtu vrutů. U varianty F 1-3 jsou to
dva vruty o průměru 5 mm, fragment varianty F 2-3 je ﬁxován dvěma vruty s průměrem
5 mm a jedním s průměrem 7,3 mm, u největšího fragmentu (varianta F 3-3) je použito
ještě jednoho vrutu o průměru 5 mm navíc.
b) 
Obrázek 7.17: Model geometrie varianty F 1-3: a) přední pohled, b) detail dlaha - kost, c) boční pohled
(laterální strana).
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a) b)
Obrázek 7.18: Model geometrie: a) F 2-3; b) F 3-3.
7.2.2. Model materiálu
Model materiálů kostních tkání, menisků a chrupavek je vymezen totožně jako u modelu
fyziologického kolenního kloubu.
Fixační dlaha
Dlaha je podle informací výrobce vyráběna z nerezové oceli 316L (X2CrNiMo 17-12-2),
používá se též označení chirurgická ocel. Tato ocel patří mezi nerezavějící austenitické
oceli, které jsou charakteristické svou dobrou houževnatostí a tažností až do 40%. Mezi
jejich výhody patří dobrá korozní odolnost v oxidačním prostředí a poměrně dobrá svaři-
telnost. Nevýhodou je nízká mez kluzu a horší obrobitelnost díky obsahu manganu [34].
Jedná se o nejpoužívanější slitinu oceli k výrobě implantátů především díky kombinaci
dobrých mechanických vlastností, ﬁnanční nenáročnosti na její výrobu a biokompatibi-
lity (dobrá snášenlivost lidského organismu - netoxické, nekarcinogenní vlastnosti)[25]. V
tabulkách 7.4 - 7.5 jsou uvedeny její chemické složení a mechanické vlastnosti.
Tabulka 7.4: Chemické složení oceli 316L [59].
Fe [%] Cr [%] Ni [%] Mo [%] Mn [%] Si [%] C [%] S [%]
61,9-72,0 16,0-18,0 10,0-14,0 2,3 2,0 2,0 0,03 0,03
Tabulka 7.5: Mechanické vlastnosti oceli 316L [59].
E [GPa] µ[-] Re [MPa] Rm [Mpa] hustota [kg/m]
193 0,27 235 560 8000
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Fixační vruty
Vruty se dodávají ve dvou variantách dle materiálu. Jedním z nich je výše zmíněná ocel
A316L, druhou variantou je slitina titanu Ti-6Al-7Nb. Jedná se o slitinu α+β, která byla
vyvinuta pro účely implantologie, aby nahradila slitinu Ti-6Al-4V. Díky použití niobu je
dosaženo vyšší biokompatibility a nižší ceny [2]. Chemické složení je uvedeno v tabulce
7.6.
Tabulka 7.6: Chemické složení titanu [60].
Ti [%] Al [%] Fe [%] Ta [%] O [%] C [%] N [%] H [%]
86 5,5-6,5 0,25 0,5 0,2 0,08 0,05 0,009
Titanové slitiny se vyznačují dobrou měrnou hmotností a vysokou měrnou pevností
i za vysokých teplot. Přitom mají skoro dvojnásobně nižší Youngův modul pružnosti
než ocelové slitiny, což je vzhledem k nízkému modulu pružnosti tkání lidského těla,
podstatná vlastnost. Výhodu rovněž představuje výborná odolnost proti korozi. Naopak
mezi nevýhody patří vysoké ﬁnanční náklady zpracování. Titan je obtížně obrobitelný a
odlévání musí probíhat ve vakuu nebo v ochranné atmosféře argonu [34]. Jeho mechanické
vlastnosti jsou v tabulce 7.7.
Tabulka 7.7: Mechanické vlastnosti titanu [60]
E [GPa] µ[-] Re [MPa] Rm [MPa] hustota [kg/m]
105 0,33 800-900 900-1000 4520
Shrnutí použitých koeﬁcientů k deﬁnování materiálů jednotlivých prvků soustavy je
uvedeno v tabulce 7.8.
Tabulka 7.8: Shrnutí koeﬁcientů lineárně elastického materiálu.





Titan Ti-6Al-7Nb 105000 0,330
Ocel 361L 193000 0,270
7.2.3. Diskretizace
Tkáně
Měkké tkáně a kost tibiální jsou diskretizovány stejnou velikostí prvků jako u fyziologické
varianty kolenního kloubu. Z důvodu zavedení vrutů do stehenní kosti byly jednotlivé
části femuru modelovány jemnější sítí než u modelu fyziologického kolenního kloubu.
Spongiózní tkáň byla diskretizována elementy o velikosti hrany 2 mm. Stykové plochy
vzniklé řezem byly zjemněny elementy o velikosti 1 mm. Plošné zjemnění sítě bylo rovněž
realizováno v otvorech, které vznikly umístěním vrutů do kosti.
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laterální část řezu mediální část řezu
a) 
c)
Obrázek 7.19: Diskretizace částí femuru vzniklé řezem - varianta F 3-3: a) spongiz´a (epifýza), b) kortika
(epifýza), c) femorální chrupavka.
a) b) 
Obrázek 7.20: Diskretizace femuru s otvory - varianta F 3-3: a) kortika (diafýza), b) spongióza (diafýza).
Fixační pomůcky
Fixační dlaha společně s vruty byla diskretizována prvky s označením Solid 186: Jedná
se prostorový prvek s kvadratickou bází, šesti-stěnný. Je tvořen 20ti uzly, každý z nich má
3 stupně volnosti.
Průměrná velikost hrany elementu činila 1 mm. Modely konečnoprvkové sítě jsou vy-
obrazeny na obrázku 7.22.
Obrázek 7.21: Element s označením Solid 186.
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Obrázek 7.22: Konečnoprvková síť ﬁxační dlahy a vrutů.
Tabulka 7.9: Diskretizace modelů soustavy - varianta F 3-3.
Tkáň/Objekt Typ prvku Počet prvků Velikost [mm]
Tibie Celkem Solid 187,Shell 181 128 475 3,2
Femur
Chrupavka Solid 187 56 106 1
Spongióza - epifýza Solid 187 202 933 2
Spongióza - diafýza Solid 187 26297 2
Kortika - epifýza Shell 181 4 313 2
Kortika - diafýza Shell 187 21 468 3
Vruty Solid 186 15 320 1
Dlaha Solid 186 17 003 1
Celkem 476 641
Tabulka 7.10: Počet elementů jednotlivých variant kolenního kloubu s dlahou
Varianta Počet elementů
F 1-3 463 383
F 2-3 470 468
7.2.4. Model zatížení a vazeb
Z důvodu porovnání jednotlivých variant jsou na všechny varianty modelu s dlahou apli-
kovány vazby i zatížení shodně s modelem fyziologického kolena.
7.2.5. Model kontaktů
Kolenní kloub s aloplastikou se odlišuje od fyziologické varianty modelováním kontaktu
v místě řezu kondylu, ve spojení vrutů a dlahy a modelu kontaktu mezi vruty a kostní
tkání.
Pří uhlově stabilním spojení vrutu s dlahou je toto spojení pevné a proto byl využit
lineární kontakt BONDED. Stejným typem kontaktu bylo modelováno spojení kostní
tkáně s vruty. Toto spojení úplně neodráží realitu neboť spongiózní tkáň je pórovitá a
vrut s ní není spojen dokonale po celém obvodu. Nicméně k analýze tohoto typu by bylo
potřeba použít vyšší model geometrie spongiózní tkáně i vrutu, což přesahuje rozsah této
diplomové práce.
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Model nelineárního kontaktu byl vytvořen mezi na kontaktních plochách řezu spon-
giózní kosti a chrupavky. Kontakt je modelován bez tření FRICTIONLESS a použitým
algoritmem je „Augmented Lagrangeÿ.
a) b) 
c) 
Obrázek 7.23: Model kontaktů varianty F 3-3: a) lineární kontakt (kostní tkáň - šrouby), b) lineární




Součástí realizace řešení v softwaru ANSYS je nastavení vhodného řešiče algebraických
rovnic. Nastavení hraje roli z hlediska výpočtového času, konvergence a přesnosti výsledků
řešení. Program nabízí dvě základní varianty: přímé řešiče a iterační. Přímé řešiče jsou
spolehlivější, ovšem za cenu vyššího výpočtového času a nároků na paměť počítače. U
modelů s velkým počtem stupňů volnosti se doporučuje využití iteračního algoritmu.
Konvergence může být v některých případech problematická, ale dobře podmíněné úlohy
mohou být řešeny ve výrazně kratším čase než u řešiče přímého [63].
Z důvodu velikosti konečnoprvkového modelu, varianty s ﬁxační dlahou obsahovaly
kolem 480 000 elementů, bylo nutné nastavit řešič iteračníh. Zvoleným algoritmem byl
PCG (Preconditioned Conjugate Gradient) - předpodmíněná metoda sdružených gradi-
entů. Tato metoda je vhodná pro nelineární úlohy a kontaktní analýzy využívající metody
pokutového přístupu (Pure Penalty, Augmented Lagrange) [63]. Defaultně nastavená to-
lerance řešiče byla snížena z 1E − 8 na hodnotu 1E − 4 z důvodu úspory výpočtového
času. I přesto se řešení úlohy pohybovalo kolem 20 hodin.
V následující tabulce 8.1 je shrnutí variant řešených úloh. Všechny výpočty byly pro-
vedeny na počítači:
• Intel Core i5 CPU 760 2,8 GHz, operační paměť RAM: 8 Gb, operační systém:
64-bitový, Windows 7
Tabulka 8.1: Shrnutí provedených analýz.
Varianta Popis
Fyzio - deformačně Model fyziologického kolena zatížený deformačním posuvem.
Fyzio - silově
Model fyziologického kolena zatížený silově - 80% mediální
kondyl, 20% laterální.
F 1-3
Model kolena s aloplastikou - 1/3 kondylu, zatížený silově - 80%
mediální kondyl, 20% laterální.
F 2-3
Model kolena s aloplastikou - 2/3 kondylu, zatížený silově - 80%
mediální kondyl, 20% laterální.
F 3-3
Model kolena s aloplastikou - 3/3 kondylu, zatížený silově - 80%






Podstatnou veličinou z hlediska deformačně-napěťové analýzy chrupavek je kontaktní tlak.
Zvýšené hodnoty tlaku působící na chrupavky jsou jednou z příčin jejich degenerace a
následného rozvoje osteoartrózy. Prezentováno je rozložení kontaktního tlaku a jeho ma-
ximální hodnoty na laterální i mediální chrupavce pro fyziologické koleno i pro jednotlivé
varianty kolenního kloubu s implantátem. Výsledky jsou prezentovány pro zatížení kolen-
ního kloubu silou 2300 N.
9.1.1. Fyziologický kolenní kloub
Na obrázku 9.1 je zobrazeno rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách. Maximální
hodnota tlaku laterální chrupavky dosahuje 1,8658 MPa, zatímco na mediální chrupavce
maximální tlak dosahuje výrazně vyšších hodnot - 7,4956 MPa.
Obrázek 9.1: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách: a) laterální, b) mediální.
Na obrázku 9.2 jsou zobrazeny výsledky rozložení tlaku se stejnou barevnou škálou
pro lepší srovnání. Z obrázku je dobře patrné, že styková plocha na mediální chrupavce
je výrazně větší než na chrupavce laterální.
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Obrázek 9.2: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách - srovnání.
9.1.2. Kolenní kloub s aloplastikou
Varianta F 1-3
Na obrázku 9.3 je vidět rozložení kontaktního tlaku a jeho maximální hodnoty na late-
rální a mediální chrupavce. Maximální kontaktní tlak dosahuje hodnoty 2, 0252 MPa na
laterální chrupavce, u mediální chrupavky je maximální hodnota této veličiny podstatně
vyšší a dosahuje hodnoty 7,5331 MPa.
Obrázek 9.3: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách: a) laterální, b) mediální.
Porovnání rozložení kontaktního tlaku je patrné z obrázku 9.4.
47
9. PREZENTACE VÝSLEDKŮ
Obrázek 9.4: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách - srovnání.
Varianta F 2-3
Na laterální chrupavce dosáhly hodnoty maximálního kontaktního tlaku 1,9705 MPa.
Mediální chrupavka je vystavena vyššímu tlaku, jehož hodnota činí 4,2636 MPa. Oproti
výsledkům předchozích variant je oblast s extrémní hodnotou tlaku na mediální chrupavce
posunuta dorzálně.
Obrázek 9.5: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách: a) laterální, b) mediální.
Na obrázku 9.6 jsou vyneseny tlaky se stejnou stupnicí, což umožňuje snadné srovnání.
48
9. PREZENTACE VÝSLEDKŮ
Obrázek 9.6: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách - srovnání.
Varianta F 3-3
Laterální chrupavka je vystavena tlaku, jehož maximální hodnota činí 1,9481 MPa. Téměř
shodně jako u výsledků ostatních variant je maximální tlak na mediální chrupavce vyšší
a dosahuje hodnot 7,2879 MPa.
Obrázek 9.7: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách: a) laterální, b) mediální.
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Obrázek 9.8: Rozložení kontaktního tlaku na chrupavkách - srovnání.
9.1.3. Porovnání variant
Jednotlivé varianty jsou porovnány v grafu, který je na obrázku 9.9. V něm jsou vyneseny
maximální hodnoty kontaktního tlaku vznikající na chrupavkách pro zatížení 2300 N.

























Obrázek 9.9: Porovnání maximálního tlaku pro jednotlivé varianty - 2300N.
Do srovnání je zahrnuta varianta fyziologického kolena, která je zatížena deformačně
(fyzio def). U níž není respektováno nerovnoměrné zatížení kondylů. U takto zatíženého
kolenního kloubu dochází k poklesu kontaktního tlaku ze 7,5 MPa na 5,37 MPa u mediální
chrupavky, zatímco maximální hodnota tlaku laterální chrupavky vzrostla z 1,86 MPa na
4,2 MPa (o 124%) oproti kolennímu kloubu zatíženého nerovnoměrnou silou.
Maximální dosažený kontaktní tlak na mediální chrupavce je u fyziologického kolen-
ního kloubu téměř shodný, s maximální hodnotou tlaku u varianty F 1-3, nárůst u varianty
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F 1-3 činí 0, 5%, což je zanedbatelný rozdíl. Podobně je to při srovnání fyziologického ko-
lenního kloubu a varianty F 3-3, hodnota maximálního tlaku u této varianty poklesla o
3%. Výrazný pokles maximálního tlaku mediální chrupavky je zaznamenán u varianty
F 2-3. Pokud jej srovnáme s tlakem fyziologického kolena, poklesla hodnota ze 7,5 MPa
na 4,26 MPa, což představuje pokles o 43%. Důvodem takto výrazné změny oproti ji-
ným variantám je pravděpodobně posunutí stykové plochy více dorzálně (obr. 9.7), kde
je styk mezi femorální a tibiální chrupavkou realizován na větší ploše. Posunutí je zřejmě
způsobeno vyšší hodnotou deformačního posuvu kondylu díky dané konﬁguraci polohy a
velikosti řezu. Nicméně k potvrzení výše uvedených příčin by bylo nutné provést dodateč-
nou analýzu této konkrétní varianty, což z časových důvodů nebylo možné.
Rozdíly maximálního dosaženého tlaku na laterální chrupavce pro jednotlivé varianty
jsou patrnější z grafu, který je na obrázku 9.10. Varianta F 1-3 dosahuje nejvyšší hodnoty
- 2,025 MPa, následuje varianta F 2-3 s hodnotou 1,97 MPa, u varianty F 3-3 dosáhl ma-
ximální tlak o něco nižší hodnoty 1,948 MPa, vzniklý tlak na laterální chrupavce zdravého
kolenního kloubu byl nejnižší a jeho hodnota činila 1,867 MPa. Na základě těchto výsledků
můžeme konstatovat, že čím je fragment kondylu větší, tím je maximální kontaktní tlak
na laterální chrupavce nižší. Rozdíly jsou v řádu jednotek procent (nejvíce 8% pokud
porovnáme variantu F 1-3 a fyziologický kolenní kloub), což nepředstavuje významnou
změnu.
Lze tedy konstatovat, že takto provedený zákrok nemá významný vliv na nárůst ma-
ximálního kontaktního tlaku vznikajícího na chrupavkách kolenního kloubu.


























Fixační dlaha a ﬁxační vruty jsou analyzovány na základě rozložení redukovaného napětí
podle podmínky HMH. U jednotlivých variant je určena bezpečnost vzhledem k mez-
nímu stavu pružnosti. Všechny hodnoty ﬁxační dlahy jsou zobrazeny v mediální ploše
(zobrazena je strana přilehlá ke kosti).
9.2.1. Varianta F 1-3
Fixační dlaha
Na obrázku 9.11 je rozložení redukovaného napětí ﬁxační dlahy. Extrém redukovaného na-
pětí se vyskytuje v okolí spodního otvoru (detail obrázku) a dosahuje hodnoty 132,93 MPa.
Hodnota je ovlivněna koncentrátorem napětí v podobě ostré hrany otvoru. U ostatních
otvorů nejsou hodnoty intenzity napětí tolik významné.
Obrázek 9.11: Rozložení napětí na ﬁxační dlaze podle podmínky HMH.
Mez kluzu Re oceli s označením 316L je 235 MPa, bezpečnost vhledem k meznímu











Fixační vruty, které stabilizují laterální kondyl, nejsou stejně namáhány, jak je patrné
z obrázku 9.12. Nejvíce je namáhán spodní vrut, který ﬁxuje fragment na dorzální části
kondylu. Napětí dosahuje hodnoty 63,496 MPa, což je hodnota, která je výrazně pod mezí
kluzu titanové slitiny Re =800 MPa, ze které jsou vruty vyráběny. Bezpečnost vzhledem







= 12, 6[−] (9.2)
Obrázek 9.12: Rozložení napětí ve ﬁxačních vrutech podle podmínky HMH.
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9.2.2. Varianta F 2-3
Fixační dlaha
Extrémní hodnoty redukovaného napětí se vyskytují na hraně dvou otvorů kondylární
části dlahy, jak je patrné z obrázku 9.13. Maximální hodnota této veličiny činí 112,72 MPa.








= 2, 08[−] (9.3)
Obrázek 9.13: Rozložení napětí na ﬁxační dlaze podle podmínky HMH.
Vruty
Z obrázku 9.14 je patrné, že nejvíce namáhané jsou tři vruty. Dva z nich ﬁxují fragment
a třetí je ﬁxován do diafýzy femuru. Redukované napětí nabývá extrémů v místě styku











Obrázek 9.14: Rozložení napětí ve ﬁxačních vrutech podle podmínky HMH.
9.2.3. Varianta F 3-3
Fixační dlaha
V tomto případě jsou maximální hodnoty zaznamenány u dvou vrchních otvorů kondylární







= 2, 22[−] (9.5)




Nejvíce namáhanými jsou dva vruty, které ﬁxují fragment (obr. 9.16) kosti. Na jednom z
nich, který je uložen ventrálně, maximální hodnota dosahuje 41,857 MPa v místě styku s







= 19, 11[−] (9.6)




V grafu (obr. 9.17) jsou vyneseny maximální hodnoty redukovaného napětí podle pod-
mínky HMH vzniklé ve ﬁxační dlaze pro jednotlivé varianty. Nejvyšší hodnota je zazna-
menána u varianty F 1-3 - 132,93 MPa, následuje varianta F 2-3 s hodnotou 112,72 MPa.
U varianty F 3-3 je maximální hodnota vyšetřované veličiny nejnižší a činí 105,75 MPa.

















Obrázek 9.17: Porovnání maximálního redukovaného napětí podle HMH na dlaze pro jednotlivé
varianty.
Obdobně je na obrázku 9.18 porovnáno maximální napětí pro jednotlivé varianty,
které bylo zaznamenáno na jednom z vrutů. U varianty F 1-3 činí maximální hodnota
napětí 63,496 MPa, na nejvíce namáhaném vrutu u varianty F 2-3 a F 3-3 je napětí nižší
a dosahuje hodnoty 42,111 MPa, respektive 41,857 MPa. Hodnota u první varianty je o
53% vyšší než u zbylých dvou. Příčinou je menší velikost fragmentu, u něhož je nutné
použití pouze dvou vrutů. Navíc díky jejich umístění a charakteru namáhání není zatížení
přeneseno rovnoměrně, neboť většinu přenáší pouze jeden z nich.





















9.3. Analýza kostní tkáně
Vliv namáhání na kostní tkáň je analyzován na základě hodnot intenzity přetvoření dle
Frostovy hypotézy, o které je pojednáno v následujícím odstavci.
9.3.1. Frostova hypotéza
Kosti jsou v průběhu života zatěžovány při denních aktivitách a činnostech. Kostní tkáň
dokáže na zatížení reagovat a optimalizovat rozložení materiálu podle velikosti a směru
zatížení. Na místech, kde je kost vystavena namáhání dochází k její remodelaci (obnově,
optimalizaci struktury) a modelaci (tvorbě nové kostní tkáně). Naopak v místě, kde se
namáhání nevyskytuje dochází, k jejímu úbytku [27].
Hypotéza remodelace a modelace kostní tkáně podle Frosta je založena na kontrol-
ním mechanismu se zpětnou vazbou. Hlavní veličinou řízení kontrolního mechanismu jsou
hodnoty přetvoření. Pokud je kost namáhána probíhá remodelace a modelace do té doby,
než se přetvoření ustálí na požadované hodnotě. Frost ve své hypotéze vymezil 4 oblasti
podle hodnoty přetvoření. V oblasti do prahové hodnoty ϵ = (50÷ 200) · 10−6[−] probíhá
úbytek kostní tkáně. Po hodnotu přetvoření ϵ = (2000 ÷ 2500) · 10−6[−] je kostní tkáň
fyziologicky namáhána a dochází k její remodelaci. Pokud se hodnoty přetvoření pohybují
v intervalu (2000÷2500) ·10−6[−] až (3500÷4000) ·10−6[−] dochází k mírnému přetěžo-
vání a začíná se tvořit nová kostní tkáň. V oblasti za hodnotou 4000 · 10−6[−] hovoříme
o patologickém přetěžování. Dochází k nárůstu nové kostní hmoty ale s velkým podílem
sklerotické kostní tkáně. Za mezní hodnotou 25000 · 10−6[−] je podíl sklerotické kostní
tkáně, která je velmi křehká, natolik významný, že může docházet k jejímu porušení a
praskání [27].
Obrázek 9.19: Oblasti remodelace, modelace kostní tkáně [27].
Na obrázcích (9.20 - 9.23) je vyobrazeno rozložení intenzity přetvoření spongiózní
kostní tkáně kondylů femuru. U všech variant překračovaly maximální hodnoty prahovou
hodnotu ϵ = 25000 · 10−6[−]. Takto vysoká hodnota by podle Frostovy hypotézy vedla
k vysokému nárůstu křehké sklerotické kostní tkáně a tudíž ke zvýšené pravděpodobnosti
porušení. Vzhledem k výskytu stejně vysoké maximální hodnoty u modelu fyziologic-
kého kolenního kloubu, tato hodnota neodpovídá realitě a je s velkou pravděpodobností
způsobena modelem přechodu kortikální a spongiózní tkáně. Kortikální kostní tkáň je
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modelována tenkou vrstvou o síle 1 mm (shell prvky), která leží na spongiózní tkáni. Její
tuhost je téměř 40x vyšší než u kosti spongiózní. Z toho důvodu vznikají na mediálním
kondylu, který je nejvíce namáhán, špičky přetvoření.
Z obrázku jsou patrná dvě místa s maximální hodnotou. Jedno z nich je v oblasti
pod místem styku femorální chrupavky a mediálního menisku. Druhé místo s maximální
hodnotou leží mediálně-frontálně v místě styku kondylu a centrálního výběžku na tibii. Je
otázkou, zda by tento styk byl natolik významný z hlediska namáhání s použitím modelu
vyšší úrovně, který by obsahoval například vazy kolenního kloubu.
Obrázek 9.20: Spongiózní kostní tkáň femuru, fyziologický kolenní kloub - intenzita přetvoření.
Obrázek 9.21: Spongiózní kostní tkáň femuru, varianta F 1-3 - intenzita přetvoření.
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Obrázek 9.22: Spongiózní kostní tkáň femuru, varianta F 2-3 - intenzita přetvoření.
Obrázek 9.23: Spongiózní kostní tkáň femuru, varianta F 3-3 - intenzita přetvoření.
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Na obrázcích (9.24 - 9.26) jsou prezentovány výsledky rozložení intenzity přetvoření
pro jednotlivé varianty fragmentu laterálního kondylu. Maximální hodnoty přetvoření se
vyskytují na hranách otvorů, které vznikly zavrtáním vrutů. Tyto hodnoty se pohybují v
oblasti patologického přetěžování dle Frostovy hypotézy. Nicméně zvýšená intenzita pře-
tvoření v těchto oblastech má lokální, časové omezený charakter, který významně neovlivní
remodelaci kostní tkáně.
Obrázek 9.24: Fragment spongiózní kostní tkáně, varianta F 1-3 - intenzita přetvoření.
Obrázek 9.25: Fragment spongiózní kostní tkáně, varianta F 2-3 - intenzita přetvoření.




Předmětem diplomové práce je deformačně napěťová analýza kolenního kloubu ve
fyziologickém stavu a po rekonstrukci laterárního kondylu pomocí dlahové osteosyntézy.
Deformačně napěťová analýza byla provedena na základě výpočtového řešení deformace
a napjatosti metodou konečných prvků, výpočtovým systémem Ansys. Výpočtový model
fyziologického kolenního kloubu byl vytvořen pomocí CT snímků, poznatků z literatury a
zkušeností s výpočtovým modelování biomechanických problémů na ÚMTMB FSI VÚT
v Brně. Na základě fyziologického modelu byly vytvořeny modely tří variant rekonstrukce
laterárního kondylu, pro různé velikosti kondylárního fragmentu.
Určení zatížení kolenního kloubu je značně problematické. Řešení statické rovnováhy
uvolněného kloubu na úrovni výsledných stykových sil je úlohou staticky neurčitou. V
literatuře se uvádí, že deformace měkkých tkání kolenního kloubu se pohybuje v intervalu
0,6-1 mm [38, 14]. Při deformačním zatěžování poloha nositelky výsledné stykové síly ne-
odpovídá klinickým poznatkům souvisejících s namáhání kondylů kolenního kloubu. Tyto
poznatky jsou při testování totálních endoprotéz kolenního kloubu ﬁrmou ”Johnson and
Johnson”zohledňovány rozdělením zatížení v poměru 80% na mediální a 20% laterární
kondyl [35]. Na základě uvedených poznatků byl výpočtový model nejdříve zatížen de-
formačně posuvem 0,85 mm ve svislém směru. Z výsledků řešení byla určena výsledná
styková sílu ekvivalentní zadanému posuvu. Její hodnota 2340,05 N odpovídá hodnotám
uváděným v literatuře [17]. Následně byl model zatížen silou 2300 N s respektováním
rozložení zatížení na mediální a laterární kondyl v poměru 4:1 (80% a 20%). Základní
analyzovanou veličinou je kontaktní tlak mezi kondyly femuru a tibiální plochou. V pří-
padě deformačního zatížení maximální hodnota kontaktního tlaku na mediálním kondylu
byla 5,37 MPa a na laterálním 4,20 MPa. U silového zatížení se poměr maximálních
hodnot stykového tlaku na kondylech výrazně změnil. Na laterálním kondylu hodnota
maximálního kontaktního tlaku byla 1,86 MPa a na mediálním vzrostla na 7,49 MPa.
Analýzy jednotlivých variant osteosyntézy kolenního kloubu s ﬁxační dlahou byly pro-
vedeny pro stejné silové zatížení jako fyziologický kloub. Základní analyzovanou veličinou
byl kontaktní tlak mezi kondyly femuru a tibiální plochou. Z výsledků vyplývá (obr. 9.9),
že u všech variant hodnoty maximálního tlaku nedoznávají signiﬁkantních změn oproti
hodnotám maximálního kontaktního tlaku mezi kondyly modelu fyziologického kolenního
kloubu. Liší se v řádu jednotek procent. Jedinou výraznou změnu představuje maximální
hodnota kontaktního tlaku na mediální části kondylu u varianty F 2-3, která je nižší o
3,2 MPa (pokles o 43%). Příčinu takto významné odchylky se nepodařilo identiﬁkovat a
její identiﬁkace by vyžadovala další analýzu.
Namáhání kondylární ﬁxační dlahy a ﬁxačních vrutů bylo analyzováno na základě roz-
ložení redukovaného napětí podle podmínky HMH. Pokud porovnáme jednotlivé varianty
(obr. 9.17, 9.18), nejvyšší maximální hodnota této veličiny byla zaznamenána u varianty
F 1-3. Příčinou vyšších hodnot oproti jiným variantám je fakt, že fragment kosti je ﬁxován
pouze dvěma vruty, které tak přenášejí většinu zatížení. Maximální hodnota redukovaného
napětí na dlaze činila 132,9 MPa v místě ostré hrany otvoru, která představuje koncentrá-
tor napětí. Nejvíce namáhaným vrutem je vrut ﬁxující fragment na dorzální části kondylu.
U něj maximální hodnota redukovaného napětí činila 63,45 MPa. U kondylárních ﬁxač-
ních dlah a ﬁxačních vrutů byla provedena kontrola z hlediska mezního stavu pružnosti.
Bezpečnost dlahy dosáhla u varianty F 1-3 hodnoty 1,77 [-], 2,08 [-] u varianty F 2-3 a u
varianty F 3-3 hodnota činila 2,22 [-]. U vrutů byla bezpečnost vhledem k meznímu stavu
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pružnosti řádově vyšší (pro F 1-3 - 12,6 [-], 19 [-] u F 2-3 a 19,11 [-] pro F 3-3), neboť mez
kluzu Re titanové slitiny dosahuje výrazně vyšší hodnoty - 800 MPa.
Vliv namáhání na spongiózní kostní tkáň v oblasti kondylu femuru byl analyzován na
základě hodnot intenzity přetvoření dle Frostovy hypotézy. Maximálních hodnot bylo do-
saženo na mediálním kondylu a jejich maximum dosahovalo hodnoty až 28000 · 10−6[−].
Takto vysoká hodnota dle Frosta překračuje mezní hodnotu 25000 · 10−6[−], kterou za-
číná oblast sklerotické, patologické kostní tkáně a je zde vysoká pravděpodobnost lomu.
Tyto špičky byly zaznamenány u všech variant modelu s implantátem i modelu fyziolo-
gického kolenního kloubu. Pravděpodobnou příčinou je přechod kortikální a spongiózní
kostní tkáně, které mají rozdílnou tuhost. Zvýšené hodnoty intenzity přetvoření se rovněž
vyskytují na hranách otvorů vzniklé zavrtáním vrutů. Tyto oblasti mají lokální, časově
omezený charakter, proto významně neovlivní remodelaci kostní tkáně kondylu.
Z uvedených výsledků lze konstatovat, že u jednotlivých variant osteosyntézy, nehledě
na velikost ﬁxovaného fragmentu, nedochází k podstatným změnám rozložení a velikosti
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11. SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ
11. Seznam použitých zkratek a
symbolů
Symbol/Zkratka Fyzikální rozměr Význam
ÚMTMB -
Ústav mechaniky těles, mechatroniky a
biomechaniky
TEP - Totální endoprotéza




E [MPa] Youngův modul pružnosti
µ [-] Poissonův poměr
Re [MPa] Mez kluzu
RM [MPa] Mez pevnosti
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